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RESUMEN

Las enfermedades cardiacas representan hoy en dia una de las principales causas de mortalidad
en los paises desarrollados, constituyendo en su conjunto un importante problema de salud
publica. Tanto estas enfermedades, como aquellas que afectan de forma directa o indirecta a la
actividad cardiaca (hipertiroidismo e hipercalcemia entre otras) pueden ser diagnosticadas y
estudiadas mediante la sefial del electrocardiograma (ECG). Por tanto, surge la necesidad de
estudiar en profundidad la actividad cardiaca y la sefial resultante de su actividad: el ECG. En la
actualidad existen modelos computacionales que permiten simular la actividad del corazén y
calcular el ECG. La onda T del ECG permite diagnosticar diversas enfermedades, y es importante
que los modelos computacionales sean capaces de reproducirla con precisién. Estudios
recientes relacionan la forma de onda T a la heterogeneidad apico-basal, lo cual se puede
abordar con modelado y simulacién. En efecto, el estudio de la actividad cardiaca mediante
modelado y simulacién supone en la actualidad un gran avance en la investigacion clinica
reduciendo la necesidad de estudios invasivos o experimentacién animal, permitiendo anticipar
comportamientos frente a farmacos y enfermedades.

En el presente TFM se ha realizado el estudio y analisis mediante simulacién computacional de
la duracién del potencial de accién (APD), la forma de la onda Ty la heterogeneidad apico-basal.
Las simulaciones se han realizado modificando los valores de las corrientes en los modelos
celulares de cardiomiocitos existentes de O’Hara et al. (2011) y ten Tusscher et al. (2004),
aplicando un gradiente de dpex a base. Las simulaciones se han realizado en distintos modelos,
con distintas configuraciones (unicelulares, prisma rectangular y ventriculo anatémicamente
realista).

Los resultados obtenidos demuestran que existe una relacién directa entre los cambios en el
APD, debido a cambios en el PA, con la morfologia de la onda T. Teniendo esto en cuenta, se ha
podido observar que dependiendo del modelo de simulacidn empleado las variaciones de las
corrientes afectan en mayor o menor medida al APD y por tanto se ven reflejado en el ECG. Para
el modelo de ten Tusscher et al. (2004), al tener una mayor concentracién de la corriente
modificada (lxs) se produce una modificacion mayor del APD y por tanto de la morfologia de la
onda T frente al modelo de O’Hara et al. (2011). Otro aspecto importante es que los cambios
significativos en el modelo unicelular también lo fueron en el prisma rectangular y en el modelo
del ventriculo anatémicamente realista.

Analizando todos los resultados, podemos afirmar que cuando se afiade heterogeneidad apico-
basal definida en el presente TFM para ambos modelos, la onda T toma valores mas cercanos a
los valores de una onda T de un ECG normal en todas sus derivaciones. Esto permite la mejora
en los procesos de modelizacidn y simulacién suponiendo un avance en la investigacion clinica.

Palabras Clave: apex, base, heterogeneidad apico-basal, “action potential durantion” (APD),
potencial de accion (PA), onda T, electrocardiograma (ECG), endocardio (ENDO), miocardio (M),
epicardio (EPI)
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RESUM

Les malalties cardiaques representen hui dia una de les principals causes de mortalitat als paisos
desenvolupats, constituint en el seu conjunt un important problema de salut publica. Tant
aquestes malalties, com aquelles que afecten de forma directa o indirecta a |'activitat cardiaca
(hipertiroidisme i hipercalcemia entre altres) poden ser diagnosticades i estudiades mitjangant
el senyal de I'electrocardiograma (ECG). Per tant, sorgeix la necessitat d'estudiar en profunditat
I'activitat cardiaca i el senyal resultant de la seua activitat: el ECG. En l'actualitat existeixen
models computacionals que permeten simular I'activitat del cor i calcular el ECG. L'ona T del ECG
permet diagnosticar diverses malalties, i és important que els models computacionals siguen
capacos de reproduir-la amb precisié. Estudis recents relacionen la forma d'ona T a
I'heterogeneitat apico-basal, la qual cosa es pot abordar amb modelatge i simulacié. En efecte,
I'estudi de l'activitat cardiaca mitjancant modelatge i simulacié suposa en I'actualitat un gran
avang en la investigacié clinica reduint la necessitat d'estudis invasius o experimentacié animal,
permetent anticipar comportaments enfront de farmacs i malalties.

En el present TFM s'ha realitzat I'estudi i analisi mitjangant simulaci6 computacional de Ila
duracié del potencial d'accié (APD), la forma de I'ona T i I'heterogeneitat apico-basal. Les
simulacions s'han realitzat modificant els valors dels corrents en els models cel-lulars de
cardiomiocitos existents d'O’Hara et al. (2011) i ten Tusscher et al. (2004), aplicant un gradient
de apex a base. Les simulacions s'han realitzat en diferents models, amb diferents configuracions
(unicel-lulars, prisma rectangular i ventricle anatomicament realista).

Els resultats obtinguts demostren que existeix una relacié directa entre els canvis en el APD, a
causa de canvis en el PA, amb la morfologia de I'ona T. Tenint aixd0 en compte, s'ha pogut
observar que depenent del model de simulacié emprat les variacions dels corrents afecten en
major o menor mesura al APD i per tant es veuen reflectit en el *ECG. Per al model de (ten
Tusscher et al. (2004), en tindre una major concentracié del corrent modificat (lks) es produeix
una modificacié major del APD i per tant de la morfologia de I'ona T enfront del model de (O’Hara
et al. (2011). Un altre aspecte important és que els canvis significatius en el model unicel-lular
també ho van ser en el prisma rectangular i en el model del ventricle anatomicament realista.

Analitzant tots els resultats, podem afirmar que quan s'afig heterogeneitat apico-basal definida
en el present TFM per a tots dos models, I'ona T pren valors més proxims als valors d'unaona T
d'un ECG normal en totes les seues derivacions. Aixd permet la millora en els processos de
modelitzacié i simulacié suposant un avang en la investigacio clinica.

Paraules clau: apex, base, heterogeneitat apico-basal, “action potential durantion” (APD),
potencial d'accié (PA), ona T, electrocardiograma (ECG), endocardio (ENDO), miocardi (M),
epicardio (EPI)
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ABSTRACT

Nowadays, cardiac illnesses are the main cause of death in developped countries, being an
important public health problem. These illnesses, as well as thoseaffecting cardiac activity
directly or indirectly, can be diagnosed and studied using the signal of the electrocardiogram
(ECG).

Therefore, there is a need to study in depth the electrophysiological cardiac activity and the
derived extracellular signal, the ECG. Cardiac electrical activity can be simulated using
computational models and the derived ECG can be computed. The T wave of the ECG is analyzed
and used to diagnose a variety of illnesses. The T waveform depend on apicobasal
heterogeneities as has been related in recent studies. The study of cardiac activity through
modeling and simulation would be a big step for clinical research reducing the need of invasive
studies or animal experiments, which helps anticipate behaviounder drugs administration or in
disease conditions.

In this TFM, computational simulation has been used to analyze the relationship of the action
potential duration (APD), the T waveform of the ECG and the apicobasal heterogeneities.
Simulations have been performed after modifying the current values in the existing
cardiomyocyte models of O’Hara et al. (2011) and ten Tusscher et al. (2004) applying a gradient
apex to base. The simulations have been carried out in different models, with different
configurations (unicellular, wedge and anatomically realistic ventricle).

The results obtained in the present TFM show that there is a direct relationship between APD
changes and T wave morphology. Changes in ion currents affect in a greater or lesser way to the
APD and therefore, are reflected in the ECG depending on the simulation model used. Using ten
Tusscher et al. (2004) model, the higher importance of the slow delayed rectifier current (lks),
leads to more significant changes in APD and T wave morphology in comparison with the O’Hara
et al (2011) model. Another important aspect is that the significant changes in the unicellular
model were also observed in the wedge simulations and also in the anatomically realistic
ventricle model. Apico-basal heterogeneities in ion currents have been defined in both models
to better simulate T wave morphology in 3D realistic cardiac models.

This allows the use of improved cardiac computational models in clinical research.

Keywords: apex, base, apico-basal heterogeneity, "action potential durantion" (APD), action
potential (PA), T wave, electrocardiogram (ECG), endocardium (ENDO), myocardium (M),
epicardium (EPI)
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1. MOTIVACION Y ANTECEDENTES

El corazén es el elemento mas importante dentro de nuestro organismo, es la bomba que se
encarga de llevar los distintos nutrientes y el oxigeno necesario a todas las partes de nuestro
organismo asi como de recoger desechos o componentes dafiinos para éste a través de la
sangre, manteniendo un entorno favorable.

El infarto de miocardio o la insuficiencia cardiaca son algunas de las patologias cardiacas que
pueden hacer que el corazén falle o no funcione como lo haria de forma regular, dando lugar a
problemas en el organismo que pueden llegar a ocasionar la muerte.

Por este motivo, es importante conocer bien el funcionamiento cardiaco para saber en qué
momento éste estd fallando y la causa de dicho fallo. El electrocardiograma (ECG) es la sefial
que registra la actividad eléctrica del corazén y nos permite conocer su comportamiento y sus
posibles anomalias, de manera no invasiva

El electrocardiograma se utiliza para medir el ritmo y la regularidad de los latidos, la propagacion
del estimulo eléctrico a través de las auriculas y ventriculos, cualquier disfuncién del corazén, y
los efectos que sobre él pueden tener ciertos farmacos o dispositivos implantados (como
marcapasos). Las alteraciones en el trazado son imprescindibles para la deteccién y andlisis de
algunas de las patologias cardiacas mencionadas anteriormente.

Mediante el electrocardiograma se puede tener informacién sobre la actividad eléctrica cardiaca
y de los mecanismos que la gobiernan. También es importante el conocimiento preciso de la
anatomia e histologia cardiaca. Una herramienta de gran utilidad para entender mejor el
comportamiento eléctrico del corazén son los modelos computacionales.

Los modelos computacionales son modelos matematicos de alta complejidad que simulan el
comportamiento eléctrico del corazdn, y que incluyen detalles anatdmicos y electrofisiolégicos
del mismo.

A través de un modelo computacional cardiaco se pueden realizar simulaciones de cémo
influirian ciertos tipos de farmacos o dispositivos implantados sin tener que hacerlo de forma
directa sobre el sujeto pudiendo asi predecir su comportamiento antes de que se dé una
anomalia y evitando posibles riesgos.

Pero para que todo esto pueda realizarse se precisa de un modelo que se ajuste de forma
correcta y con la mayor exactitud posible a la realidad de la electrofisiologia cardiaca.

Actualmente existen modelos electrofisioldgicos ventriculares que simulan la actividad eléctrica
del corazén obteniendo un ECG muy similar al ECG del paciente, aunque sigue habiendo mucha
controversia acerca de los fendmenos precisos que determinan la morfologia de la onda T del
ECG. La onda T representa la repolarizacién ventricular y su amplitud y morfologia dependen de
la heterogeneidad en la repolarizacion en los ventriculos. Esta generalmente aceptado que la
dispersidon de repolarizacion (DOR, del inglés Dispersion of Repolarization) es un factor
determinante en la morfologia de la onda T. Se han reportado diferentes tipos de DOR:
dispersion transmural (TM) (a través de la pared de los ventriculos), dispersion apico-basal (AB)
(desde el apice a la base) y dispersion interventricular (IV) (desde el ventriculo izquierdo (LV) al
ventriculo derecho (RV)) (Burton and Cobbe 2001).
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La DOR se debe a las diferencias en la duracién potencial de acciéon (APD) en los miocitos de
diferentes regiones del corazén. Estas diferencias se deben a la heterogeneidad de las
densidades de los canales idnicos.

Estudios recientes consideran que uno de los factores mas determinantes en la morfologia de la
onda T es la heterogeneidad de la repolarizacidon del ventriculo en la direcciéon apico—basal
(Okada et al. 2011).

El objetivo principal de este trabajo es mejorar los modelos computacionales para incluir las
heterogeneidades apico-basales capaces de reproducir la morfologia de laonda T.

Para ello se plantean los siguientes objetivos especificos:

1. Modificar los modelos electrofisioldgicos de O’Hara et al. (2011) y ten Tusscher et al.
(2004) aiadiendo la heterogeneidad apico-basal a nivel celular, basdandonos en medidas
experimentales.

2. Realizar simulaciones 3D en prismas rectangulares con los dos modelos, incluyendo las
heterogeneidades transmurales y apico-basales para reproducir las heterogeneidades
en la repolarizacidn en la pared ventricular.

3. Introducir las heterogeneidades apico-basales en modelos anatémicamente realistas de
los ventriculos para poder simular la onda T del ECG con precisién y entender los
mecanismos responsables de su morfologia.
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2. INTRODUCCION

El corazdn es un érgano muscular hueco localizado en la cavidad toracica. Se encuentra rodeado
por una bolsa denominada pericardio. El corazén esta formado en su interior por cuatro
cavidades: dos auriculas y dos ventriculos. Con cuatro estructuras valvulares, dos que separan
las cavidades, que son las valvulas auriculo-ventriculares y dos que regulan la comuniacién entre
las arterias y los ventriculas, las valvulas sigmoideas.

Las cavidades derechas bombean la sangre que llega dese la circulacion pulmonar a la circulaciéon
sistémica.

Las contracciones auricular y ventricular del corazédn deben producirse en una secuencia
especifica y con un intervalo adecuado para que el bombeo sea lo mas eficaz posible. Esta
coordinacion se logra gracias al sistema de conduccién cardiaco, capaz de inicar y transmitir
impulsos eléctricos que controlan esta actividad.

2.1. Anatomia cardiaca

El corazén es un érgano muscular hueco que se encuentra situado en la cavidad toracica por
encima del diafragma. Su posicion no es central ya que mas del 2/3 de su volumen se encuentra
a la izquierda de la linea media corporal. Su morfologia no es simétrica. Tiene un tamafo que
oscila entre unos 220-300 g dependiendo de la edad, el sexo y la superficie corporal del
individuo.

El pericardio es la bolsa serosa que envuelve al corazén y que constituye la capa externa de este.
El pericardio tiene dos hojas, visceral y parietal (la mas externa), se permite el movimiento y
deslizamiento entre ambas gracias a la cantidad de liquido lubricante que se encuentre entre
ellas.

La pared del corazdn esta formada por tres capas celulares: el epicardio (EPI), que es la capa mas
externa, el endocardio (ENDO) que es la capa interna del corazén y el miocardio (M) que
constituye la mayor parte del grosor de la pared cardiaca y se encuentra entre el endocardio y
el epicardio.

El corazdn se encuentra dividido en su interior en cuatro cavidades, dos superiores denominadas
auriculas y dos inferiores denominadas ventriculos.

Estas cavidades estdn separadas entre si, externamente por el surco interauricular e
interventricular que se unen en la cruz del corazén, e internamente por el septum o tabique
interauricular e interventricular que constan de una parte muscular y otra fibrosa.

El corazdn consta de cuatro estructuras valvulares, dos que separan las cavidades, que son las
valvulas auriculo-ventriculares (mitral) y dos que regulan la comuniacién entre las arterias y los
ventriculos (adrtica y pulmonar), las valvulas sigmoideas. La valvula mitral es bictuspide y el resto
son tricuspide.

Las cavidades derechas bombean la sangre desde la circulacion sistematica (a través de las venas
cavas superior e inferior) hasta la circulacidon pulmonar y las cavidades izquierdas bombean la
sangre que llega desde la circulacién pulmonar a la circulacion sistémica (de los Nietos Miguel
2007).
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Figura 1. Anatomia general del corazén (Marieb 2008)

2.1.1. Anatomia de las auriculas

Las auriculas se encuentran situadas en la parte posterolateral del corazén. Estan separadas
entre si por el tabique interauricular y poseen unas prolongaciones situadas en su posicion
anterosuperior llamadas orejuelas.

Como ya se ha mencionado anteriormente, el corazén consta de dos auriculas; la derecha y la
izquierda.

La auricula derecha esta constituida por paredes delgadas, y forma el borde lateral derecho del
corazoén localizandose detras, encima y a la derecha del ventriculo derecho y por delante y a la
derecha de la auricula izquierda. La entrada de sangre en la cavidad de las auriculas tiene lugar
por las venas cava superior e inferior.

El nodo sinusal se localiza en la zona superior de unidn entre vena cava superior y la auricula
derecha. En la zona de unidn de la vena cava inferior existe un repliegue semilunar denominado
valvula de Eustaquio. Hacia la pared septal se encuentra parcialmente cerrado por la valvula de
Tebeiso, el orificio de entrada del seno coronario que contintda con una prolongacién fibrosa
que atraviesa el tabique interauricular y se inserta en el cuerpo fibroso central denominado
tenddn de Tédaro.

La valvula tricuspide se encuentra en su parte mas anterior. Por otro lado, la banda muscular de
la cresta terminal se encuentra entre la desembocadura de la vena cava inferior y el anillo
tricuspideo (denominado istmo cavo-tricuspideo).

El tridngulo de Koch esta formado por la valva septal de la valvula tricuspide, el ostium del seno
coronario y el tendén de Tédaro.

Por otra parte, estd la auricula izquierda, que es la cavidad mas posterosuperior del corazén vy
recibe la sangre procedente de la circulacién pulmonar. Es algo menor que la derecha y estd
formada por el suelo (ocupado por el anillo mitral), pared septal y pared libre, en cuya posicién
posterosuperior desembocan las cuatro venas pulmonares.



ESTUDIO MEDIANTE SIMULACION DE LAS HETEROGENEIDADES ELECTROFISIOLOGICAS APICO-BASALES EN EL VENTRICULO HUMANO

Encima de la arteria coronaria circunfleja se encuentra, sobre el surco AV, la orejuela izquierda.
En la pared septal lisa, solo se observa la valvula del foramen oval.

2.1.2. Anatomia de los ventriculos

En la zona antero inferior derecha del corazén se encuentra el ventriculo derecho. En esta
cavidad se distinguen dos posiciones cavitarias, que se encuentran separadas por un anillo de
bandas musculares. Las unidades cavitarias son: el tracto de entrada el cual tiene forma de cono
y se extiende desde el orificio de la valvula tricuspide hasta el apex, y el tracto de salida, que
contiene el aparato valvular tricuspideo, y va desde la cara anterior de la punta hasta la arteria
pulmonar.

Los tractos se encuentran separados por las bandas musculares que son: la trabécula
septomarginal y la cresta supraventricular.

La trabécula septomarginal se encuentra en el tabique interventricular y tiene forma de Y
dividida en varias ramas. Una de las ramas es la banda moderadora que cruza toda la cavidad
ventricular y se inserta en el musculo papilar anterior de la valvula tricuspide.

La cresta supraventricular se encuentra en el techo ventricular donde se insertan algunas de las
denominadas vias septales anteriores.

Por otra parte, el ventriculo izquierdo es una cavidad izquierda que se encuentra delimitada por
el tabique interventricular, la pared libre y por los orificios mitral y adrtico.

El ventriculo izquierdo se distingue del derecho morfolégicamente debido a su musculatura mas
hipertrofica, a su mayor tamano y a no tener subdivisiones internas por trabéculas musculares
aunque existe, desde el anillo mitral hasta el apéx, un tracto de entrada.

2.1.3. Anatomia auriculoventricular

El surco auriculoventricular se corresponde internamente con el esqueleto fibroso del corazén
y los planos de la valvula adrtica y las auriculoventriculares. Es considerado el marcador
anatdmico externo. El drea de unidn entre las auriculas y los ventriculos es la zona de maximo
interés para la electrofisiologia.

Los anillos valvulares mitral, adrtico y tricispide, asi como el drea de continuidad mitroadritca,
junto con la zona fibrosa interventricular, constituida por los trigonos fibrosos izquierdo y
derecho y el tabique membranoso, constituyen el cuerpo fibroso central.

Parte del tracto de salida del ventriculo izquierdo pertenece al area fibrosa intervalvular.

Los marcadores externos de las valvulas tricispide y mitral se encuentran dentro de la estructura
auriculoventricular, y son los surcos auriculo-ventriculares derecho e izquierdo
respectivamente.

La arteria coronaria derecha y la pequefia vena cardiaca discurren por el surco derecho. El anillo
valvular se encuentra en el lado endocardico, dicho anillo se encuentra poco desarrollado. La
musculatura auricular y ventricular quedan en contacto formando un repliegue. Por otra parte,
por el surco izquierdo discurre el seno coronario. En este caso el anillo valvular mitral se
encuentra bien diferenciado, estando la musculatura auricular ampliamente separada de la
ventricular por el tejido graso.
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Las vias accesorias AV conectan la musculatura auricular y la ventricular atravesando el tejido
graso y los anillos valvulares.

Por ultimo, el surco esqueleto piramidal recibe la sangre mediante la circulacién pulmonary es
la cavidad mas posterosuperior del corazdn. Esta constituida por el suelo (ocupado por el anillo
mitral), la pared septa y libre, cuya porcidon posterosuperiro desembocan a las cuatro venas
pulmonares. Su volumen es algo menor que la cavidad derecha. Es un marcador de importancia
electrofisioldgica ya que es donde se origina la fibrilaciéon auricular. La orejuela izquierda se
localiza por encima de la arteria coronaria, sobre el surco AV, y no se encuentra separada por
ninguna banda muscular.

2.2, Electrofisiologia cardiaca

2.2.1. Conduccién auriculoventricular

His describid el primer haz muscular que conecta las auriculas con los ventriculos como “haz
penetrante”. Sin embargo, His no tuvo en cuenta la continuacién de este haz que se comunica
con el nodo auriculoventricular en la auricula derecha y con las células de Purkinje en los
ventriculos.

Taware fue quien, mientras realizaba su tesis doctoral junto a Aschoff, identificd esta
comunicacién y continuacién del Haz de His.

En1893, tanto Kent como His habian descrito conexiones musculares auriculoventriculares que
habian dado lugar a contindas confusiones a lo largo de los afos.

Posteriormente se observd que estas conexiones si que existian pero que no se localizaban en
corazones sanos sino en aquellos con patologias presentes. Tras los descubrimientos de Kent y
His, cardidlogos clinicos asi como fisidlogos buscaron la estructura responsable de generar el
impulso cardiaco. Se sospechaba debido a los procesos experimentales realizados, que esta
estructura se situaba en el area de unién entre la vena cava superior y la auricula derecha,
puesto que en condiciones experimentales era la Ultima zona del corazén que paraba de latir, el
llamado «ultimum moriens». En 1907, se distinguié el nodo sinoauricular (SA) en todos los
mamiferos que se estudiaron, incluido el hombre, este descubrimiento vino de la mano de Keith
y Flack. Las células del nodo SA se consideraron el inicio de la excitacidn cardiaca.

El sistema de conduccién (SC) comienza en el nodo SA, que se encuentra en la parte superior y
anterior de la auricula derecha. Por otra parte, el nodo auriculoventriculas (AV) se encuentra en
la parte posterior e inferior de la auricula derecha. El SC se expande desde el nodo AV hacia el
haz penetrante de His, éste se divide en ramas derechas e izquierdas, que descienden por el
tabique interventricular, aisladas del tejido muscular por una lamina del tejido conectivo.
Posteriormente se contindan la expansion en el interior gracias a la red de Purkinje.
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Sinus node Bundle of His
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Bundle branches

Purkinje fibere
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Figura 2. Sistema de conduccion eléctrica (Malmivuo 1995).

El nédulo sinusal, en adultos, genera un impulso eléctrico entre 60 y 100 veces por minuto. El
impulso eléctrico viaja por las vias de conducciéon (de forma similar a como se produce el viaje
de la corriente eléctrica por los cables desde la central hasta casa) dando lugar a que los
ventriculos se contraigan y se produzca el bombeo de la sangre hacia fuera. Las auriculas,
derecha e izquierda, son las primeras zonas estimuladas contrayéndose y bombeando la sangre
hacia los ventriculos. Luego, éstos se contraen bombeando la sangre hacia los vasos sanguineos
del cuerpo.

El impulso eléctrico viaja desde el nédulo sinusal hasta el nodo AV. Las auriculas se contraen una
fraccién de segundo antes que los ventriculos. La sangre de las auriculas pasa a los ventriculos
antes de que se produzca la contraccion en estos. La corriente eléctrica, tras pasar por el nédulo
AV, continla bajando a través del haz de His para llegar a los ventriculos. El haz de His con su
division se encarga de conducir el estimulo eléctrico a los ventriculos derecho e izquierdo.

En reposo, generalmente, a medida que el impulso eléctrico se mueve a través del corazon, este
se contrae entre 60 y 140 veces por minuto, dependiendo de |la edad de la persona. En general,
el ritmo cardiaco tiende a disminuir con la edad.

2.2.2. Potencial de Accion

Los miocitos cardiacos son células excitables que generan un potencial de accidn (PA) frente a
un estimulo. El PA estd asociado a una respuesta contrictil.

Un PA es un cambio de potencial reversible en la membrana celular producido por las corrientes
idnicas que se generan por el transporte de iones en la membrana a favor de gradiente
electroquimico. En estado basal, el interior celular se encuentra cargado negativamente (=-85
mV), cuando se produce la despolarizacion el potencial cambia y pasa a tener valor positivo
(alcanzando +20 o +30 mV) en el interior de la membrana para después volver a recuperar su
estado normal durante la repolarizacién.

En estado de reposo, como se ha comentado anteriormente, tanto las células auriculares,
ventriculares, como el sistema de conduccion His-Purkinje, presentan un potencial de
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membrana negativo (-85 a -80 mV). El PA se produce cuando la excitacién celular produce una
despolarizacién en la membrana que supera el valor umbral de -65 mV.

El potencial de accién se divide en 5 fases:

Fase 1 Ca Fase 2
. ICa: . mrazd
'to: /;\ ’ Ikur
(1117 . S .
\ loeo Fase 3
K Kr-
Fase O | '
K ks
N2" | c—— : .<>
85 MV ' INa: v " Fase 4
) ks

Figura 3. Esquema que representa las fases del potencial de accion y sus procesos eléctricos.
(https://www.itaca.edu.es/potencial-accion-cardiaco.htm)

En la fase 0del PA se produce la activacion y apertura de los canales de Na*voltaje-
dependientes debido a la despolarizacién generando una entrada masiva de iones Na‘*y
produciendo una corriente rapida de Na* (Ina). Estos canales permiten el paso de Na* durante 1
0 2 ms tras los cuales se produce la inactivacion y el cierre.

Durante la repolarizacién cardiaca se distinguen 3 fases.

En la fase 1 o fase de repolarizacidn rapida, se produce la activacién de la corriente transitoria
de potasio (ko). En las células cardiacas donde el flujo de esta corriente predomina (p. ej. His-
Purkinje y epicardio ventricular) se presenta una fase 1 muy marcada. La corriente rectificadora
tardia (lkur) también se produce en la fase 1 de las células de las auriculas, sin embargo, tamibén
esta presente en las células del ventriculo.

En la fase 2 o de meseta se da un equilibrio entre:

a) Dos corrientes de entrada: en primer lugar la corriente lenta de Na* (Ina) que se da a
través de los canales que no se han inactivado completamente tras finalizar la fase O, y
la corriente IcaL producida por el paso del Ca?* a través de los canales tipo-L.

b) Tres corrientes rectificadoras tardias: activacion ultrarrapida-Iur, rapida-lg y lenta-Igs
que se generan por la salida del K*. La corriente Ic. producida por el paso de Ca%
aumenta la contraccion de la célula cardiaca.

El proceso viene dado por la estimulacién de los receptores de rianodina localizados en
la superficie del reticulo sarcoplasmico (RyR2) debido a la entrada de Ca?*, esto provoca
un disparo de la liberacién del Ca?* almacenado en esta organela. El Ca?* liberado al
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citosol se une a la troponina C iniciando el proceso contractil junto a la excitacién
eléctrica y la respuesta contractil (acoplamiento electromecanico). Por otro lado, se
inactivan los canales de Ca? debido a la liberacion de Ca* desde el reticulo
sarcopldsmico, lo que previene una entrada excesiva de Ca?* a la célula.

Durante lafase 3 se produce la inactivacion de los canales de entrada de Na*'y Ca%,
produciéndose un predominio de las corrientes de K* activadas durante la fase 2. Por tanto esto
supone una aceleraciéon de la repolarizacion. Ademas, al final de la fase 3 se activan otras tres
corrientes de K*:

a) La corriente de rectificacion interna (lkx1), que determina la fase final de la
repolarizacion y el nivel del potencial de membrana (En) durante la ultima fase del PA.
La rectificacién interna implica que esta corriente se encarga de llevar a la célula a su
potencial de reposo, si se encuentra mads positivo se produce la salida de K* mientras
que por el contrario si se encuentra mas negativo que el potencial de reposo se convierte
en una corriente de entrada. Los canales K; se cierran tras la despolarizacién vy
permanecen en ese estado hasta que los potenciales alcanzan un valor cercano a -20
mV. Hay una mayor concentracion de canales lx; en los miocitos ventriculares que en los
auriculares, pero no se encuentran diferencias en la densidad entre las células
epicardicas, endocdrdicas y M ventriculares.

b) La corriente generada por la activacion de los canales de ATP (lkate), dando lugar a un
acoplamiento entre la actividad eléctrica y metabdlica de los cardiomiocitos.

c) La corriente generada por canales acoplados a proteinas G inhibitorias y activados por
acetilcolina (lkach) 0 adenosina (lkado) tras la activacion de sus receptores M2 y Al. La
activacion de esta corriente produce un acortamiento marcado del APD en las células
auriculares debido a la hiperpolarizacién en la membrana celular.

Durante la fase 4 o fase de despolarizacidn, que corresponde con la didstole, se produce la
redistribucion de las concentraciones idnicas en ambos lados de la membrana. Esta
redistribucion viene dada por:

a) La activacién de la ATPasa dependiente de Na*/K* que es responsable del
mantenimiento del potencial de reposo y participa en la fase 3 del PA.

b) El intercambiador Na*-Ca?* (NCX1: 3Na*:1Ca*). La direccidn de los iones viene dada
por el potencial de membrana y el gradiente idnico. Cuando el potencial de membrana
es negativo se produce la salida de Ca?* transportada por el NCX1 y facilita la entrada de
Na* al interior celular, mientras que cuando se produce la despolarizacién de la célula el
proceso es el opuesto.

El potencial de accién cardiaco presenta diferencias segun el tejido analizado e incluso dentro
de un mismo tejido se producen diferencias de tipo celular que vienen dadas por la diferencia
en la concentracion de los canales.
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Figura 4. Actividad de los canales idnicos en cada fase del potencial de accion (Adaptada de Tamargo et al. 2006.)

2.2.3. Heterogeneidad Apex - Base

Recientes estudios demuestran que ademas de existir un gradiente transmural, nos
encontramos también con una distribucidon heterogénea de los canales iénicos a lo largo del eje
apico-basal del corazén de ratas, conejos, hurones, ratas, cobayas, cerdos y perros.

Algunos de los resultados obtenidos de estos estudios son contradictorios esto puede venir
dado por la diferencia entre especies y las variaciones en las técnicas experimentales aplicadas
(Szentadrassy et al. 2005).

Szentadrassy et al. (2005) encontraron diferencias apico-basales en la expresidn de las proteinas
de canal que intervienen en la mediacion de la corriente K* externa transitoria y la corriente K+
rectificadora retardada lenta: la expresidon de Kvi1.4, KChIP2, KvLQT1 y MinK (componentes
proteicos de los canales idnicos) fue significativamente mayor en el caso del miocardio apical
que en el caso del miocardio basal, tanto en el corazén canino como en el humano.

El potencial de accidon como se explicd anteriormente viene dado por las corrientes idnicas, por
tanto, la diferencia en la concentracion de iones en la zona del dpex frente a la base produce
una diferencia de APD entre ellas.

El gradiente apico-basal influye en mayor medida a la onda T debido a que los canales idnicos
que difieren en su concentracion de una zona a otra actlan en mayor medida en la
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despolarizacién de la membrana celular (Denis Noble 1978). Por ello es tan importante tener en
cuenta dicha heterogeneidad que se ha puesto de manifiesto en distintos estudios.

2.3. Electrocardiograma

El electrocardiograma es la representaciéon grafica de la actividad eléctrica del corazén con
respecto al tiempo, que se obtiene, midiendo en la superficie corporal, en la zona del pecho con
un electrocardiégrafo. Es el instrumento principal de la electrofisiologia cardiaca y tiene como
funcién el cribado y diagndstico de enfermedades cardiovasculares, alteraciones metabdlicas y
la predisposicion a una muerte subita cardiaca. También es utilizado para saber la duracion
del ciclo cardiaco.

En el siglo XIX se hizo evidente, tras varios estudios experimentales, que el corazén generaba
electricidad. Esta actividad eléctrica generada por el corazén y correspondiente al latido
cardiaco fue descubierta por Kolliker y Mueller en 1856.

En 1872, Alexander Muirhead, durante sus estudios de posgradoen el Hospital de San
Bartolomé de Londres, conectd alambres a la mufieca de un paciente febril con el fin de obtener
un registro de los latidos del corazdn. Esta actividad cardiaca fue registrada para ser visualizada
por el electrdmetro de Lippmann.

El primer electrocardiograma fue un invento de Willem Eithoven en 1903, que le hizo merecedor
del Premio Nobel de Medicina de 1924.

En 1911 la companfia Cambridge Scientific Instruments fabricé la primera maquina de Einthoven,
dicha empresa se fusiond posteriormente con una compaiia de Nueva York. Desde ese
momento ambas se han beneficiado del intercambio de tecnologia, dando lugar a la mejora y
desarrollo del electrocardiograma entre otras instrumentaciones médicas.

En electrocardiografia, la medida del voltaje que se produce entre dos electrodos se denomina
"derivaciones". Los electrodos son colocados sobre el cuerpo del paciente conectados al
instrumento de medida mediante cables y siendo sujetados por cintas de velcro. Los electrodos
son combinados de distinta forma para que las derivaciones de un ECG midan distintas sefiales
procedentes del corazéon. Como analogia podria decirse que cada derivacién es como una
"fotografia" de la actividad eléctrica del corazén, tomada desde un angulo diferente.
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Figura 5. Representacion de la posicion de las derivaciones del ECG. (https.//enfermeriabuenosaires.com)

El ECG de un latido cardiaco normal consta de una onda P, un complejo QRSy una onda T. La
pequefia onda U normalmente no es visible.

P PR QRS ST T U

Onda Segmento  Complejo Segmento Onda Onda

/\

Figura 6. Representacion de un ECG con etiquetas de las ondas e intervalos.
(https://es.wikipedia.org/wiki/Electrocardiograma)

La onda P es la sefial eléctrica que corresponde a la despolarizacidn auricular.

El complejo QRS representa la corriente eléctrica producida por la contraccion de los ventriculos
(despolarizacidn ventricular), la cual es mucho mas potente que la de las auriculas y constituye
una mayor masa muscular, produciendo por tanto una mayor deflexion en el
electrocardiograma. La onda T representa la repolarizacién de los ventriculos. La repolarizacion
auricular no se recoge en el ECG normal, ya que se produce durante la formacién del complejo
QRS y es tapada por este.

Cuando se realiza un electrocardiograma se toman medidas de éste para ver el estado del
paciente.
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La medida mas usada es el intervalo QT que corresponde a la despolarizacion y repolarizacion
ventricular, se obtiene midiendo desde el inicio del complejo QRS hasta el final de la onda T. El
intervalo QT y el QT corregido, son medidas importantes en el diagndstico del sindrome de QT
largo y sindrome de QT corto, que indican anomalias cardiacas.

2.4, Modelos celulares

La medicina necesita de la investigacion clinica y de la experimentacién para poder avanzar y
conseguir nuevos hallazgos que permitan mejorar lo hasta ahora existente. Pero tanto la
investigacion clinica como la experimentacién requieren de un gran nimero de protocolos y
normas estrictas que suponen que los hallazgos se retrasen, ademds de contar con el costo que
todo esto supone.

Los modelos computacionales ocupan un lugar importante en la investigacion cardiaca, siendo
éstos capaces de simular el comportamiento celular sin tener que realizar cambios externos ni
internos en los organismos, evitando costos y reduciendo tiempos. Ademas de todo esto,
permite anticiparnos a sucesos que pueden darse cuando se aplican nuevos procesos a un
organismo evitando asi un riesgo posterior.

2.4.1. Modelo eléctrico iénico

Alan Hodgkin y Andrew Huxley interpretaron la dindmica de un canal idnico como si estuviera
regulado mediante puertas que abren o cierran dependiendo del flujo de corriente idnica, y que
por tanto permiten o no el flujo de esta Figura 7. Si un canal estd regulado por una sola
compuerta, permanece abierto (O) cuando los iones fluyen, o cerrado (C) cuando el flujo estd
bloqueado. Asi, alfa y beta se definen como las tasas de apertura y cierre respectivamente, por
lo que la probabilidad de apertura de un canal iénico varia en el tiempo como muestra la
ecuacion (1).

a (V)
P— T i
BV, m: prob (0) I-m: prob (C)

Figura 7. Representacion de un canal iénico regulado por una compuerta.

d
%za(l—nrj—ﬁnr (1)

De este modo, la tensidén y la dependencia temporal de las compuertas determinan la
conductancia del canal, que alcanza su valor maximo cuando todos los canales estan abiertos.
Los canales de iones pueden tener varias compuertas dependiendo de su respuesta a los
cambios potenciales de la membrana. En general, una compuerta de activacidn se abre cuando
el potencial de la membrana aumenta.
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2.4.2. Modelo eléctrico celular

Alan Hodgkin y Andrew Huxley utilizaron el terminal postsindptico, la porcidn inicial del axén
gigante del calamar, en sus experimentos con la técnica de pinza de voltaje. Ambos describieron
matemadticamente el mecanismo idénico de generacidn y propagacién del potencial de accion
constituyendo un punto de inflexidn hacia el descubrimiento de los canales idnicos.

El modelo eléctrico celular para una Unica célula podria representarse con el esquema
representado en la Figura 8, donde la membrana celular es modelada como un condenador
separando los espacios intracelulares y extracelulares. Por otra parte el intercambio iénico viene
representado como un flujo de corriente a través de los canales donde g;simula la conductancia
maxima de cada canal y E;simula el potencial de equilibrio entre la difusion y las fuerzas del
campo eléctricas de cada ion.

Asi, el potencial de membrana puede ser calculado resolviendo el circuito, usando la ecuacién
(2)que relaciona el potencial transmembrana (Vm) con la corriente idnica transmembrana total
(lin), donde Cn es el valor de la capacitancia de la membrana e Isim es el estimulo de corriente
aplicado externamente.

La corriente idnica a través de cada canal | se resuelve como en la ecuacién (3), donde g; es la
conductancia variable determinada por la densidad de canales de cada ién (gj), la conductancia
unitaria de ese canal (yj) y por el porcentaje de canales abiertos[fi(t)], como se expresa en la
siguiente ecuacion. El potencial de la membrana a través del tiempo puede obtenerse mediante
la ecuacion (2).

Intracellular space

)
c O L9 |9 9ca V_(t)
= 0 0 | .

—EN,, T e _E.(,, Ee,
Exfrtu:llular space

Figura 8. Circuito eléctrico equivalente a la membrana celular.
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Ii=gi(Vm—Ej) (3)

2i(t) = o;y;f;(t) (4)

Después de este descubrimiento, a lo largo del tiempo, han ido surgiendo nuevos modelos
basados en estudios experimentales que se asemejan cada vez mds y en mayor medida a el
comportamiento celular real. En este trabajo se han usado dos de esos modelos, y se han
realizado variaciones en su conductancia segun valores experimentales para poder simular de
forma mas precisa el comportamiento de la célula cardiaca. Los modelos usados son O’Hara et
al. (2011) y ten Tusscher et al. (2004), ambos pasaran a explicarse en el siguiente punto.

2.5. Modelo del cardiomiocito ventricular (O’Hara et al. 2011)

La comprensidon de los mecanismos bdasicos que subyacen en la formacién de arritmias
ventriculares a nivel de las corrientes de los canales idnicos y el PA de miocitos aislados es
fundamental para prevenir la muerte subita cardiaca y otras cardiopatias (O’Hara et al. 2011).

La obtencién de miocitos ventriculares de corazones humanos para la realizacion de estudios
que faciliten la comprensidn de los mecanismos arritmogénicos es compleja. Por tanto, dichos
mecanismos son estudiados con canales humanos expresados en otros tipos celulares o en
miocitos no humanos. No obstante, esta metodologia presenta numerosas limitaciones ya que
los mecanismos arritmogénicos estan muy relacionados con cada una de las especies y
presentan diferencias significativas entre ambas. Por ello se requieren experimentos y modelos
tedricos que ayuden en estos estudios de la forma mads exacta posible (O’Hara et al. 2011).

El modelo del potencial de accidon ventricular humano (O’Hara et al. 2011) utiliza datos
obtenidos del ventriculo correspondiente a humanos sanos. Cabe destacar que para la
obtencién de este modelo se realizaron mediciones de la corriente de Ca*? de tipo-L, las
corrientes de K* y la corriente de intercambio Na*/ Ca*? del ventriculo humano. Estos datos, que
previamente no estaban disponibles, son importantes para una correcta formulacién de
modelos matematicos para la simulacidn electrofisioldgica (O’Hara et al. 2011).

En la Figura 9, observamos el esquema de este modelo de cardiomiocito ventricular.
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Figura 9. Representacion esquemdtica del modelo de miocito del ventriculo humano (O’Hara et al. 2011).

Concretamente, se representan las corrientes existentes en el modelo, ademads de los 4
compartimentos existentes en el modelo; el sarcoplasma mayor o mioplasma (myo), el reticulo
sarcoplasmico de unién (JSR), el reticulo sarcoplasmico de red (NSR), y el sub-espacio (SS)
representando el espacio entre los tubulos-T y la membrana del reticulo sarcoplasmico.

Por otra parte, las corrientes, bombas e intercambiadores representados son: corrientes de K*
(Ikr, Iks, lto, lkb, Ik1), corrientes de Na* (INa, INab), corrientes de Ca+2 (lcab, lcal, Icana, lcak) Y corrientes
de las diferentes bombas (Na*/K*, SERCA (Jup) y Ca**(lpca)).

La formulacidn de todas las corrientes y flujos definidos en la Figura 9 representan dos colores,
gris y blanco. Las grises son aquellos que estan basados directamente en datos experimentales
de humanos sanos y las blancas indirectamente.

Las corrientes incluidas en el modelo se encuentran definidas en O’Hara et al. (2011).

Estas corrientes se formulan mediante sistemas de ecuaciones diferenciales ordinarias
acopladas y no lineales.
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2.6. Modelo del cardiomiocito ventricular (ten Tusscher et al. 2004)

El modelo se basa en datos experimentales sobre la mayoria de las principales corrientes idnicas:
el sodio rdpido, el calcio tipo L, el rectificador transitorio externo, el rectificador retardado
rapido y lento y las corrientes rectificadoras internas. El modelo incluye una dindmica basica del
calcio, permitiendo el modelado realista de los transitorios de calcio, la inactivacién de la
corriente de calcio y la escalera de contraccidn (ten Tusscher et al. 2004).

El modelo reproduce los datos observados experimentalmente sobre la restitucion de la
duracion potencial de la accién, que es una caracteristica importante para las arritmias
reentrantes. La restitucion de la velocidad de conduccidn de este modelo es mds amplia que en
otros y concuerda mejor con los datos existentes. Ademas, modela la dindmica de rotacién de
la onda espiral en una ldmina bidimensional de tejido ventricular humano y muestra que la onda
espiral sigue un complejo patron de serpenteo y tiene un periodo de 265 ms. El modelo
propuesto reproduce una variedad de comportamientos electrofisioldgicos y proporciona una
base para estudios de arritmias reentrantes en el tejido ventricular humano (ten Tusscher et al.
2004).

Nuestro modelo reproduce 3 tipos de células diferentes: endocdrdicas, epicardicas y
miocardicas con diferentes morfologias, y velocidades de accién caracteristicas (ten Tusscher et
al. 2004).

En la Figura 10 observamos el esquema de este modelo de cardiomiocito ventricular.
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Figura 10. Representacion esquemdtica del modelo de cardiomiocito del ventriculo humano. (ten Tusscher)

Concretamente se representa dos espacios, el reticulo sarcoplasmico y el citoplasma.

Por otra parte, las corrientes, bombas e intercambiadores representados son: corrientes de K+
(Ikr, Iksy lto, Ik1), corrientes de Na* (Ina, Inab), corrientes de Ca*? (lcab, Icat, lcana, lcak) Y corrientes de
las diferentes bombas (Na*/K*, Ca*(lup),(loca) ¥ K*(Ipk)).

Las corrientes incluidas en el modelo se encuentran representadas en ten Tusscher et al. (2004).

Estas corrientes se formulan mediante sistemas de ecuaciones diferenciales.
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3. MATERIALES Y METODOS

En este apartado se describen los materiales usados para la realizacion del TFM asi como los
métodos aplicados para poder llevar a cabo los distintos procesos.

3.1. Materiales

Para la realizacion del presente trabajo, y la obtencidn de los resultados que se expondran en
apartados posteriores, se han utilizado diversos recursos.

Este trabajo ha constado de dos procesos de pruebas y simulacidn, que se han desarrollado en
dos plataformas diferentes, ajustadas cada una de ellas a la necesidad del proceso de pruebas.

En primer lugar, se ha utilizado el entorno de desarrollo Matlab® R2013b donde se han llevado
a cabo las pruebas unicelulares con el modelo de simulacién computacional O’Hara et al. (2011).
Las caracteristicas principales se detallan en la Tabla 1.

Caracteristicas principales Matlab®
Lenguaje de alto nivel para calculos cientificos y de ingenieria

Entorno de escritorio afinado para la exploracidn iterativa, el disefio y la solucion de
problemas.

Graficas para visualizar datos.

Aplicaciones para ajustar curvas, clasificar datos, analizar sefales, ajustar sistemas de
control entre otras muchas.

Herramientas para poder crear interfaces graficas.

Funciones matematicas.

Tabla 1. Caracteristicas del software matemdtico Matlab®.

Teniendo en cuenta todas estas caracteristicas descrita, el entorno de desarrollo Matlab®
R2013b se ha usado tanto para el modelo de simulacién como para la representacién de los
resultados obtenidos en otros entornos y la interpretacion de estos.

En segundo lugar, se ha utilizado el entorno de desarrollo Elvira donde se han llevado a cabo las
pruebas con los modelos de simulacién computacional ten Tusscher et al. (2004) en unicelulares
y 3D, y O’Hara et al. (2011) en 3D.

Las caracteristicas principales se detallan en la Tabla 2.

Caracteristicas principales Elvira
Cadigo de elementos finitos para resolucion de la ecuacion monodominio.
Permite la ejecucion en paralelo.

Distintas librerias para resolucion de ecuaciones y sistemas.
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Uso de elementos: linea, tridangulo, cuadrildtero, tetraedro y hexaedro, permitiendo
trabajar con mallas mixtas.

Soporta un gran nimero de modelos eléctricos.

Genera ficheros de postprocesado para visualizar en el software libre Paraview

Tabla 2. Caracteristicas del software de desarrollo Elvira.

En tercer lugar, se ha utilizado para visualizar los resultados en 3D el software libre Paraview.

Las caracteristicas principales se encuentran expuestas en la Tabla 3.

Caracteristicas principales Paraview
Es una aplicacidn construida sobre las bibliotecas de Visualization Toolkit (VTK).
Permite el paralelismo de datos en multicomputadores y clisteresde memoria compartida.
Los resultados se pueden mostrar como puntos, lineas, tubos, cintas, etc.
Los resultados pueden ser procesados por multitud de filtros.
Caddigo abierto para visualizacidn interactiva y cientifica.

Los datos se pueden inspeccionar cuantitativamente.

Tabla 3.Caracteristicas del software libre Paraview.

Para ejecutar los distintos modelos de simulacion de forma eficiente y obtener los resultados
expuestos en el apartado posterior, se ha necesitado de los elementos de hardware descritos a
continuacién. Dependiendo de la complejidad de la simulacién, el elemento usado variara.

En el caso del uso de Matlab® R2013b para el modelo de simulacién computacional O(O’Hara et
al. 2011) unicelular se ha utilizado un equipo con la siguientes caracteristicas.

Caracteristicas del sistema

Fabricante ASUS

Procesador Intel(R) Core(TM) i5-2450M CPU@2.50GHz
Memoria instalada (RAM) 6,00 GB

Tipo de sistema Sistema operativo de 64 bits

Tabla 4. Caracteristicas del equipo usado para las simulaciones unicelulares en Matlab®.

Para las demas simulaciones realizadas se ha hecho uso de los nodos correspondientes a un
cluster.

Un cluster es una red de ordenadores conectados entre si mediante una red de alta velocidad y
que funcionan como un Unico equipo.
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Dentro de esta red tenemos nodos, que actian como puntos de unidn entre los distintos
equipos, dos de los nodos del cluster han sido utilizados para realizar las distintas simulaciones
llevadas a cabo en este trabajo.

La razén del uso de dos nodos es debido a que uno de ellos tiene mayor capacidad y por tanto
es mas eficiente a la hora de realizar pruebas mds costosas como son las simulaciones del
modelo del ventriculo anatémicamente realista.

En el caso del uso de Elvira para el modelo de simulacién computacional ten Tusscher et al.
(2004) unicelular y de prisma rectangular, y para el modelo de O’Hara et al. (2011) de prisma
rectangular se ha utilizado el nodo con las caracteristicas resumidas en la tabla 5.

Caracteristicas del nodo 32

Memoria (RAM) 31G

Procesador AMD Opteron (TM) Processor 4234
CPU’s 12

Core 6

Tabla 5. Caracteristicas del nodo 32 del cluster.

En el caso del uso de Elvira para el modelo de simulacion computacional ten Tusscher et al.
(2004) y O’Hara et al. (2011) del ventriculo anatémicamente realista se ha utilizado el nodo con
las caracteristicas resumidas en la tabla 6.

Caracteristicas del nodo 36

Memoria (RAM) 126G

Procesador AMD Opteron (TM) Processor 6376
CPU’s 64

Core 16

Tabla 6. Caracteristicas del nodo 36 del cluster.

Gracias al uso y acceso de estos recursos ha sido posible la realizacién de las simulaciones para
el estudio de las variaciones en el APD y en la onda T, producidas por los cambios en las
corrientes iénicas.

3.2. Métodos

En este apartado se describen los distintos métodos que se han usado para llevar a cabo la
investigacion y el estudio de los cambios en el APD y la onda T del ECG con respecto a los cambios
en las corrientes idnicas.
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Los modelos de simulacién computacionales usados en este trabajo son el modelo del
cardiomiocito ventricular de O’Hara et al. (2011) y el modelo del cardiomiocito ventricular de
ten Tusscher et al. (2004).

Ambos modelan la membrana de las células cardiacas mediante ecuaciones diferenciales no
lineales que definen las corrientes idnicas que se dan a lo largo del PA de la membrana.

También se explica la estructura del prisma rectangular asi como del modelo anatémicamente
realista del ventriculo, y la descripcién del modelo monodominio utilizado para simular la
propagacion eléctrica a través de las estructuras 3D.

3.2.1. Modelo matematico de O’ Hara (O’Hara et al. 2011)

El modelo de O’Hara et al. (2011) define a la membrana celular cardiaca como un condensador
gue se encuentra conectado a unas baterias y resistencias en paralelo. Esto representa las
corrientes que atraviesan la membrana, las bombas, los transportadores y los intercambiadores.
En la ecuacidn (5) se define el comportamiento electrofisiolégico de la célula cardiaca.

dvm 1 (5)

dt cm

Siendo Cn, la capacidad de membrana que toma el valor 1 pF/cm? e I representa a todas las
corrientes que atraviesan la membrana. Por tanto, la ecuacidn que define a Ixes la siguiente:

Ii = Ina + Ito + lcar + lcana + lcax + Igr + ks + Ik1 + Ivaca + Inak + Inap +
Ieap + Ih’b + ‘rpﬂ‘a + ‘rStim

La formulacion de cada corriente es distinta, variando de una a otra teniendo en cuenta los
intercambiadores, transportadores, y bombas idnicas que regulan cada corriente. Las
expresiones de cada una de las corrientes se encuentran descritas en O’Hara et al. (2011).

A continuacion, vamos a exponer la expresidn de las corrientes que seran modificadas en este
trabajo.

1. Corriente saliente transitoria de potasio (li)

lto = Gio - (V—Eg) - ((1 — Brto,caMk) - @ * 1 + Brro,caMK * ACaMK * iCaMK)

En ecuacidn (7), la a representa la activacién del canal, la i viene dada por la ecuacién
(8).

1= Ai,fast * lfast + Ai,sluw * lslow (8)
donde Aif.st Y Aisiow SON los factores de activacion rdpida y activacion lenta del canal,

respectivamente asi como isus € isiow SoNn los factores de inactivacién rapida y lenta del
canal. Los cuatro factores son dependientes del voltaje.
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acovik €S la activacion del canal por la proteina CaMK fosforilada, Exs es el potencial de
membrana determinado por la alta permeabilidad del K*. Gi es el valor de la
conductancia del canal y @i camk Viene dado por la ecuacion (9),

1
DrocaMK = | (9)

K
1 m,CaMK
+ CaMKactive

donde Km,camx €S la semi-saturacion de la concentracion de la proteina CaMK 'y CaMKactive
es el niumero de sitios de unién activos de la proteina CaMK.

2. Corriente rectificador lenta de K* (lis)

— 0.6
Ixs = Gs " | 1+ —gmsv— | " Xs1 " Xs2 * (V — Eks) (10)
1+( [Ca2+]E)1'4

Siendo Gys la conductancia del canal, X.«1y Xs2 las compuertas de activacion y Eys es el
potencial de membrana determinado por la alta permeabilidad del K* y la baja del Na™.

3. Corriente de estimulo externo (lstim)

Para que el valor de la corriente no tome un valor nulo, se debe asignar un minimo a la
duracidn de la corriente de estimulo. En este trabajo el valor minimo es de 0.5 ms con
una amplitud de -80mV.

En comparacion con el modelo O’Hara et al. (2011), el Priebe and Beuckelmann (1998) carece
de datos humanos especificos para la reformulacién de las principales corrientes, por lo que se
basaba en gran parte en procesos experimentales realizados con cobayas como en modelos
predecesores. El modelo TP ten Tusscher et al. (2004) y su versidn actualizada ten tusscher and
Panfilov (2006) es facil de usar, incluye muchas corrientes reformuladas, y simula la restitucion
fisiolégica y alternancias. Sin embargo, tanto el modelo ten Tusscher et al. (2004) como el
modelo de Davies (2008) carecen de datos suficientes sobre la corriente de calcio a través del
canal Ca*? tipo-L (lca) para la validacion y no pueden producir repolarizaciones tempranas
(EADs). El modelo Davies (2008) incluye reformulaciones actuales de K* usando datos humanos
no enfermos para la validacién, pero no produce alternancias transitorias de PA o Ca?*. Por otra
parte, el modelo de lyer, Mazhari, and Winslow (2004), se basa casi en mayor medida en datos
de los canales idnicos de células humanos pero no son miocitos.

Por tanto, el modelo de O’Hara et al. (2011) es uno de los mas completos hasta la fecha y el cual
se apoya en un mayor nimero de procesos experimentales humanos.
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3.2.2. Modelo matematico de ten Tusscher (ten Tusscher et al. 2004)
Al igual que en el modelo de O’Hara et al. (2011), el modelo de (en Tusscher et al. (2004) se basa
en la membrana celular como un capacitador conectado en paralelo distintas resistencias y
baterias que simulan las diferentes corrientes y bombas idnicas. La electrofisiologia celular se
representa de forma similar a como se ha expuesto en el modelo de O’Hara et al. (2011).

Iiun + I.\'H'm
dV /dt = ——— 11
f{ Cm ( )

Siendo Cn, la capacitancia celular por unidad de superficie, lsim €s el estimulo externo aplicado e
lion €s la suma de todas las corrientes idnicas de la membrana y viene descrita por la siguiente
ecuacion.

lion = Ing + 11 + bio + Igr + Igs +Icar + INaca + INak + Ipfﬂ + ka’ +Ipca + Ipna (12)

Como en el anterior modelo, la formulacion de cada corriente es distinta y viene dada por
intercambiadores, bombas o transportadores que la regulan.

Las distintas corrientes vienen expresadas con sus ecuaciones de forma explicita en ten Tusscher
et al. (2004), nosotros expondremos aquellas dos que vamos a modificar en este trabajo.

1. Corriente saliente transitoria de potasio (lt)

lp = Gm”{v — Ex) (13)

En la formulacién del I, encontramos la puerta de activacion dependiente del voltaje (r)
y la puerta de inactivacidon dependiente del voltaje (s). Se asume que /i, es especifico
para los iones K* y utilizamos el potencial de inversién Ex. Siendo V el voltaje aplicado.
Gy es la conductancia del canal.

2. Corriente rectificador lenta de K* (lis)
Para la corriente rectificadora lenta de K* usamos la siguiente formulacion, que tiene
definida la puerta de activacidon xs y Exs que representa un potencial de inversién

determinado por una gran permeabilidad al K* y una pequefia permeabilidad de los
iones de Na*. Gises la conductancia del canal.
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Ixs = Ggx2(V — Egs) (14)

Una caracteristica importante de este modelo es que todas las corrientes idnicas importantes
se ajustan a datos sobre miocitos ventriculares humanos y experimentos de expresion de los
canales cardiacos humanos. Esto resulta en varias diferencias importantes entre este modelo y
los anteriores. Las diferencias mds importantes son las siguientes: dindmica de recuperacion
mas lenta de la corriente rapida de sodio, lo que conduce a una restitucion de la velocidad de
conduccién mas gradual que concuerda mejor con los datos experimentales disponibles,
diferenciacién de la dindmica de recuperacion de la corriente de sodio, formulaciones para la
corriente externa transitoria epicardica y endocdrdica, permitiendo que la diferenciacion de
estos tipos de células, asi como una corriente de calcio de tipo L con un rdpido, dominante y
estable inactivacidon dé una dinamica inactivacion lenta del voltaje (ten Tusscher et al. 2004).

La eleccidn de este modelo viene tomada porque en comparacion con otros igualmente testados
tiene una mayor descripcidn y una mayor semejanza al funcionamiento celular humano. Ademas
en comparacion con el modelo O’Hara et al. (2011) es mucho mas sencillo puesto que tiene
menor nimero de ecuaciones ya que no tiene en cuenta algunas relaciones internas de la célula
gue no son relevantes para este trabajo ya que nosotros trabajamos con las corrientes que se
dan en la membrana con el exterior celular.

3.2.3. Estructura del modelo de prisma rectangular

El modelo de prisma rectangular utilizado para realizar simulaciones de la actividad eléctrica
cardiaca viene dado por la creacidn de una superficie en forma de paralepipedo de dimensiones
98x16.5x1 mm3. Posteriormente el modelo fue mallado mediante MeshGems-Hexa, generando
una malla a base de 45.584 nodos, formando hexaedros, y 33282 elementos.

Se trabaja con dos configuraciones sobre la heterogeneidad transmural del modelo, ambas
dividen al modelo en tres capas segun el tipo de célula. La primera consta de un 36% de grosor
de pared para células endocardicas, un 28% para células miocardicas y un 36% para epicardicas.
Por otra parte, la segunda configuracién consta para las endocardicas de un 17%, para las
miocdardicas de un 42% y para las epicdrdicas de un 41%.

La anisotropia del musculo cardiaco a través de la orientacion de las fibras viene dada por el
método basado en reglas de Streeter (1979) modelado por las ecuaciones descritas por
Sebastian, R. et al. (2019).

3.2.4. Modelo anatémicamente realista del ventriculo
El modelo anatdmicamente realista del ventriculo tomado para realizar las simulaciones es un
modelo 3D del ventriculo del corazén que se construyd a partir de la segmentacion de un
conjunto de imagenes cardiacas obtenidas mediante la técnica de resonancia magnética. Este
modelo se desarrollé dentro del grupo de investigacion del Ci2b (Lopez-Perez et al. 2019).

La segmentacion de las imagenes se realizd a través del software Seg3D (Seg3D, 2013) vy las
imagenes fueron adquiridas del Hospital Clinico Universitario de Valencia. A partir de las
imagenes segmentadas se generd un modelo de superficie de los ventriculos, posteriormente
este modelo fue mallado mediante MeshGems-Hexa, generando una malla a base de 4 millones
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de nodos, formando hexaedros, y 3.71 millones de elementos con una longitud media de borde
de 0.4 mm. La heterogeneidad transmural del modelo estd definida por tres capas, cada una
para cada tipo de célula, endocdrdicas con un grosor de pared de 17%, epicardicas con un grosor
del 41% y miocardicas con un grosor del 42%.

La anisotropia del musculo cardiaco a través de la orientacion de las fibras se incluye mediante
el método basado en reglas de Streeter (1979) modelado por las ecuaciones descritas por
Sebastian, R. et al. (2009). Las fibras se disponen, en los musculos papilares y en las zonas
trabeculaciones endocardiacas, de forma paralela al eje longitudinal de las estructuras
anatdmicas que se encuentran en los musculos papilares y en las zonas trabeculaciones
endocardiacas. Esta configuracién se realiza mediante la la esqueletizacién topolégica de la
malla de volumen para extraer los ejes medios de cada una de esas estructuras, permitiendo
asignar correctamente la orientacidn de la fibra. Por uUltimo, se realiza un suavizado gaussiano
con un nucleo 3D.

El modelo consta de una simulacién del sistema de Purkinje formado por elementos lineales. La
seccién del ventriculo derecho se compone de dos ramas principales, una que se encuentra
descendiendo hasta el apice, y otra extendiéndose al entorno de la banda moderadora. Por otra
parte, en la seccién ventricular izquierda se producen tres subdivisiones: una hacia el dpex por
los musculos papilares de la pared lateral, otra hacia la pared interna y otra hacia la pared
posterior. La conductividad de las uniones miocardicas del sistema de Purkinje, estan ajustadas
para permitir una propagacion eléctrica retrograda y anterdgrada. Un total de 1931 nodos
constituyen el sistema de Purkinje a través del ventriculo derecho e izquierdo.

El modelo usado para simular el potencial de accidn en las células de Purkinje fue desarrollado
por Stewart, P. et al.(2009). La geometria del modelo de Purkinje fue generada con el software
de Sebastian, R. et al. (2013).

Figura 11. Modelo del ventriculo anatomicamente realista.
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3.2.5. Modelo de propagacion eléctrica

En un modelo de simulacién computacional 3D no solo se definen las caracteristicas de cada uno
de los nodos que componen dicho modelo sino también la relacién que hay entre ellos.

Esta relacidn, que no es mas que la simulacidn de la propagacion de la actividad cardiaca en
tejidos multicelulares virtuales que estdn formados por un nimero de nodos o células
interconectadas eléctricamente, viene modelada por ecuaciones matematicas en las que se
supone que el tejido cardiaco es un medio excitable continuo.

La actividad eléctrica del corazén ha sido formulada por el modelo bidominio. El modelo
bidominio celular estd constituido por dos dominios continuos, intracelular y extracelular, que
comparten espacio pero tienen distinta anisotropia. Este modelo es muy complejo y exigente
desde el punto de vista computacional por lo que es comun usar un modelo simplificado como
es el monodominio anisotrépico. En este caso suponemos que no existen diferencias de
anisotropia entre los modelos, intracelular y extracelular, siendo proporcionales. La ecuacion
del monodominio se expresa de la siguiente manera:

1%
v{D:?H) — Cm? ‘|‘Jrr'mr (14)

Donde D es el tensor de conductividad equivalente, V es el campo de potencial de
transmembrana, C» la capacitancia de la membrana celular, /;,» €s la suma de la corriente idnica
y de la corriente de estimulacién transmembrana.

El ECG fue simulado resolviendo el potencial extracelular en la siguiente ecuacion:
V- ([D;j + De] Vi) = =V - (DiV V) (15)

Donde Di y D. son la conductividad media de los dominios intracelulares y extracelulares,
respectivamente Potse, M. et al. (2006).
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3.2.6. Modificacién de los modelos de simulacién computacional
En este trabajo se estudia la correcta simulacién de la onda T del ECG la cual representa las
ultimas fases de la repolarizacion. La relacidén del APD ventricular y el ECG se muestran en la

Figura 12.

Figura 12. Distintas medidas de la actividad eléctrica cardiaca. (https://www.itaca.edu.es/potencial-accion-
cardiaco.htm)

Recientes estudios consideran que la onda T es la respuesta a la heterogeneidad de la
repolarizacién del ventriculo en la direccién apico —basal (Denis Noble 1978).

Estudios recientes también exponen que el APD es mas corto en el dpex con respecto a la base,
lo que puede explicarse por una distribucién apico-basal heterogénea de los canales Ii. Incluir la
heterogeneidad apico-basal en los modelos computarizados del corazén es esencial para
reproducir los ECG de los pacientes. La heterogeneidad apico-basal se representé mediante un
gradiente donde el valor de la base en el modelo computacional tomaba el valor 1, el valor
menor, y a medida que iba avanzando hacia la zona del dpex iba aumentando tomando en esta
un valor de 5 (Bayer et al. 2016).

En otros estudios para la simulacion de la heterogeneidad apico-basal se aplicé aumento al doble
el de Gy en el dpex con respecto, basandose en la distribucién de los canales idnicos de Iy en
estudios que usando mapeo dptico de corazones de cobaya, observaron gradientes sistematicos
en el APD epicdrdico que se ejecutaban en una direccidn oblicua desde el apex ventricular
izquierdo hasta el surco auriculoventricular derecho (Weiss et al. 2007).

position | Endo M Epi Epi
base apex
Eio LV 0.073 | 0.294 | 0.294 | 0.294
(nS/pF) RV 0.073 | 0.258 | 0.258 | 0.258
EKs LV 02254 | 0.049 | 0.245 | 0.49
(nS/pF) RV 0.426 | 0.093 | 0.463 | 0.463
kNaCa LV 1.00 1.50 1.39 | 1.39
(pA/pF) RV 1.00 1.00 1.00 | 1.00
APD LV 278 317 268 237

(ms) RV 246 309 241 241

Tabla 7. Resultados obtenidos tras duplicar el valor de la Gis. (Weiss et al. 2007)
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La dispersion potencial de accion fue mayor en este eje que la reportada entre el epicardio y el

endocardio: 25 ms apex-base (independiente de la velocidad de estimulacion y la ubicacién)
versus 16 ms endo-epi.

Por otra parte, se realizaron estudios con miocitos de perro y humano donde la corriente Iy, fue
activada por despolarizaciones a 400 ms de duracién para probar potenciales que varian entre
+15 a +65 mV, derivados del potencial de retencién de 80 mV, y que aumentan en intervalos de
10 mV. Antes de cada pulso de prueba, se aplicé una despolarizacion corta (5 ms) a 30 mV para
inactivar la corriente rapida de Na*, mientras que la corriente de Ca®* fue bloqueada por la
nifedipina de 5 AM. Como se muestra en la Figura 13, los resultados obtenidos indicaron que los
miocitos del dpex tienen una densidad de corriente pico significativamente mayor que los
miocitos de la base en cualquier potencial de prueba estudiado. Por ejemplo, la amplitud de Iy,
fue de 29.6 +/- 5.7 pA/pF en células del dpex frente al 16.5 +/- 4.4 pA/pF de las células basales,
dando lugar a un incremento del 56% (Szentadrassy et al. 2005).
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Figura 13. Grdfica comparativa de los valores picos de la I:, en el dpex frente a la base durante su activacion
(Szentadrassy et al. 2005)

Lo mismo ocurre con Igs que se reduce (dpex5.61 +/-0.43 vs base 2.14 +/- 0.18 pA/pF a +50 mV),
dando lugar a un incremento de apex con respecto a base del 40%.
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Figura 14. Grdfica comparativa de los valores picos de la Iys en el dpex frente a la base durante su
activacion(Szentadrassy et al. 2005).
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Por ultimo, en otros estudios se buscaba separar el miocardio en células epicardicas (EPI),
midmiocardicas (M) y endocardicas (ENDO), y subdominios apicales, ventriculares medios y
basales. Las propiedades del modelo celular en estas regiones fueron modificadas de acuerdo a
las tendencias observadas en procesos experimentales. Especificamente, alteraron el modelo
de conductancia G de la corriente rectificadora lenta de K*. Transmuralmente, también
modificaron la conductancia Gy, de la corriente saliente transitoria de K*, lo que contribuye tanto
a laduraciény la forma del potencial de accién. Los cambios realizados se encuentran en la Tabla
8.Tabla con los valores modificados de la Gy teniendo en cuenta la heterogeneidad dpex-base
dependiente de la transmural, y los resultados obtenidos (Perotti et al. 2011).

Cell position Gy, [mS/uF] Gy [mS/pF]  APDgg [ms]

Epi-apex 0.110 0.263 158
Epi-mid 0.110 0.194 168
Epi—base 0.110 0.139 179
M-apex 0.110 0.103 189
M-mid 0.110 0.072 202
M-base 0.110 0.049 217
Endo—apex 0.094 0.136 182
Endo-mid 0.004 0.097 195
Endo-base 0.094 0.069 208

Tabla 8.Tabla con los valores modificados de la Gis teniendo en cuenta la heterogeneidad dpex-base dependiente de
la transmural, y los resultados obtenidos (Perotti et al. 2011).

Teniendo en cuenta todos estos estudios cabe destacar que las corrientes modificadas, a través
de su conductancia, son la lis y la |, ambas implicadas en la repolarizaciéon del APD y con una
diferencia de densidad apico-basal.

La conductancia, valor modificado en este trabajo, es la facilidad del paso de iones a través de
la membrana.

Simulaciones unicelulares

Los valores modificados se exponen en las siguientes tablas. La primera modificacion es tomada
teniendo en cuenta la diferencia de densidad de los canales de Iy los estudios realizados con
mapeo de las corrientes(Bayer et al. 2016)(Weiss et al. 2007). La segunda modificacién del
modelo computacional se extrae de la realizacién de un estudio experimental sobre miocitos
caninos y humanos donde se mide la densidad de los componentes proteicos de los distintos
canales mediante la técnica de Western blot (Szentadrassy et al. 2005). Por ultimo, la tercera
modificaciéon del modelo computacional segin las modificaciones realizadas en Perotti et al.
(2011), dicta que los valores que multiplican a los valores normales del modelo son los
porcentajes, obtenidos dividiendo entre el valor normal del modelo de simulacidon
computacional Mahajan et al. (2008), usado en Perotti et al. (2011), y el valor indicado en la
tabla de la Tabla 8.
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Diferencia
entre dpex -
base (1-X)*

Incremento del
56% en Ito e
incremento del
40% en lks

Incrementos
del d&pex con
respecto a la
base de forma
transmural

Modelo

Conductancias
modificadas

Valor inicial del
modelo

Valor dpex

Valor base

Valor dpex

Valor base

Valor dpex

Valor base

Gw EPI
(mS/uF)

0.02*4

0.02*4

0.02*4

0.02*4*

1.56
0.02*1.56

0.02*4

0.02*4

GiM
(mS/uF)

0.02*4

0.02*4

0.02*4

0.02*4*1.5
6

0.02*1.56

0.02*4

0.02*4

O’Hara

Gto
ENDO

(mS/uF)
0.02

0.02

0.02

0.02*1.56

0.02*1.56

0.02*0.854

0.02*0.854

Gy EPI
(mS/uF)

0.0034*1.5

0.0034*1.5
*X

0.0034*1.5

0.0034*1.5
*1.4

0.0034*1.5

0.0034*1.5

*1.897

0.0034*1.5
*1.002

Gks M
(mS/uF)

0.0034

0.0034

0.0034

0.0034

*1.4
0.0034

0.0034

*0.3535

0.0034
*0.743

GKs
ENDO

(mS/uF)
0.0034

0.0034

0.0034

0.0034

*1.4
0.0034

0.0034

*0.987

0.0034
*4978

Tabla 9. Valores modificados de Gis y Gio segun la bibliografia para el modelo de O’Hara et al. (2011).

Diferencia
entre apex -
base (1-X)*

Incremento del
56% en Ito e
incremento del
40% en lks

Incrementos
del dapex con
respecto a la
base de forma
transmural

Modelo

Conductancias
modificadas

Valor inicial del
modelo

Valor dpex
Valor base

Valor dpex

Valor base

Valor dpex

Valor base

Los valores de X van del 2 al 10.

Gw EPI
(nS/pF)

0.294
0.294
0.294

0.294*1.56

0.294

0.294

0.294

Go M
(nS/pF)

0.294
0.294
0.294

0.294*1.5
6

0.294

0.294

0.294

ten Tusscher

Gto
ENDO

(nS/pF)
0.073
0.073
0.073

0.073*1.56

0.073

0.073

*0.8545

0.073

*0.8584

Gy EPI
(nS/pF)

0.392
0.392*X
0.392

0.392*1.4

0.392

0.392*1.897

0.392*1.002

Gys M
(nS/pF)

0.098
0.098
0.098

0.098

*1.4

0.098

0.098

*0.3535

0.098

*0.743

Gis
ENDO

(nS/pF)
0.392
0.392
0.392

0.392

*1.4

0.392

0.392

*0.981

0.392

*0.4978

Tabla 10. Valores modificados de Gis y Gt segun la bibliografia para el modelo de ten Tusscher et al. (2004).

Los valores de X van del 2 al 10.
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Simulaciones 3D

Los valores modificados recogidos en la Tabla 9 y Tabla 10 son para las simulaciones realizadas
en el modelo unicelular en Matlab o Elvira. Sin embargo, para las simulaciones en el prisma
rectangulary en el modelo ventricular anatémicamente realista, donde hay una variacién celular
dentro de una geometria, también debe existir una variacidon de conductancia a través de esa
geometria que exprese la heterogeneidad apico-basal, a este cambio gradual a lo largo de la
estructura se le denomina gradiente.

Para la obtencién del gradiente apico-basal utilizamos la siguiente ecuacion.

Gkzs = (Gksf - Gk=s0)/ (wf-=0) *gradient(:,1)-x0+Ck=s0; (16)

Donde Gysses el valor que toma en la base, Giso €l valor que toma en el apex, xf es el valor maximo
del gradiente, x0 el valor minimo, siendo el gradiente la distribucién de los nodos de apex a base.

Con esto obtenemos el fichero con los valores de gradiente maximos en dpex y minimos en base
tomando los valores descritos en las tablas (tablas) obtenidos del estudio de investigacién.

Como expusimos en el apartado de Materias, para las simulaciones 3D usamos el software Elvira,
qgue es un cédigo de elementos finitos para la resolucidon de ecuaciones monodominio basado
en el algoritmo de particién del operador.

Para realizar el modelo, se deben describir las caracteristicas de cada uno de los nodos que lo
componen, la unién entre ellos, el modelo computacional usado, entre otros. Todo esto viene
detallado en los siguientes ficheros:

- PROP_NOD: especifica el tipo de modelo celular a utilizar de cada nodo.

- MATERIAL: especifica las propiedades eléctricas de conductividad del tejido y la
capacitancia de la membrana.

- PROP_ELEM: especifica el sub-tipo de modelo celular a utilizar en cada nodo (EPI,
ENDO, M) asi como las direcciones de la fibra.

- NODES: especifica las coordenadas nodales.

- ELEMENTS: especifica la conectividad de los elementos y sus propiedades.

- PARAM_NOD: especifica los valores a usar de un nodo para cdlculos matematicos, este
fichero indica los cambios que se hacen con respecto al modelo computacional usado.
Aqui afnadiremos nuestro gradiente que ird disminuyendo desde los nodos de apex a
base.

- STIMULUS: especifica la secuencia de estimulacién y los nodos que vamos a estimular.
En nuestro caso la estimulacidn se realizard de cada 20 ms, con una duracion de 2 sy
una corriente de 50 mV aplicado en los nodos de tipo endo. Estos valores permiten
que se produzca la propagacién del estimulo.

- MAIN: especifica los ficheros a usar en la simulacidn, el tiempo de ejecucion de la
simulacidn (en este trabajo haremos simulaciones de 1000 ms excepto para las
ventriculares que seran de 500 ms) y las variables que se escriben para cada modelo.

Estos serian el conjunto de ficheros que describen el modelo 3D, posteriormente con estos datos
se lanzara la simulacién en Elvira que resolvera las ecuaciones de relacion del modelo
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monodominio y las de cada nodo correspondientes al modelo de simulacién computacional
seleccionado.

En la simulacion del modelo de tira el punto donde se miden los valores para le ECG se encuentra
en las coordenadas 49, -20, 0.57 con respecto al modelo.

Por otra parte, en la simulacién del modelo del ventriculo anatémicamente realista, se realizan
nueve mediciones, las nueve derivaciones precordiales. Las posiciones de estos puntos de
medicidn se toman teniendo como referencia un modelo 3D de torso. Las coordenadas de estos
puntos de medicidon con respecto al modelo son: 99.7337, 172.787, 242.308; 115.27, 123.000,
287.617; 97.2736, 102.987, 322.375; 75.6852, 73.4104, 350.292; 100.158, 19.0625, 347.989;
115.472, -30.4053, 328.846; 279.733, -44.8698, 270.353; 173.564, 251.048, 34.6096 y -99.6528,
78.481, 380.282.
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4. RESULTADOS Y DISCUSION

En este apartado expondremos los resultados obtenidos de las distintas simulaciones asi como
su comparacion y discusion con los resultados que obtuvieron en su momento los distintos
articulos en los que hemos basado este trabajo de investigacion.

También compararemos los resultados con los modelos de simulacién del PA utilizados para ver
si al cambiar las corrientes de Iy, e Iys los resultados son coherentes.

Los resultados obtenidos se agrupan en distintos subapartados dependiendo del modelo de
simulacién. Partimos de las simulaciones unicelulares realizadas en Matlab con las
modificaciones en las dos corrientes indicadas anteriormente, calculamos el APD90 (es el valor
del APD al 90% de la repolarizacion) de los distintos tipos de células y realizamos una
comparacién teniendo en cuenta la heterogeneidad.

Seguimos con la exposicion y el andlisis de los resultados obtenidos tras realizar la simulacién
del modelo de prisma triangular, con los cambios de corrientes debidos a la heterogeneidad
apico-basal en los modelos de PA.

Exponemos el valor de los ECG medidos con los dos modelos usados sin los cambios de corriente
y con éstos realizados. Se comparan los resultados obtenidos en este trabajo con los obtenidos
en la bibliografia.

Finalmente se realiza el mismo estudio descrito anteriormente, pero en este caso para el modelo
del ventriculo anatdmicamente realista.

Por ultimo, se muestra un andlisis de los cambios obtenidos en la onda T de las distintas
simulaciones.

4.1. Simulaciones unicelulares

En primer lugar, se realizaron simulaciones unicelulares para poder observar como afectaban de
forma directa a los modelos de simulacidn del PA los distintos cambios expuestos y escogidos
tras el anadlisis de la bibliografia. Para comprobar si los resultados obtenidos eran o no validos y
si seria bueno implementarlos en modelos 3D, se utilizd como medida la diferencia de APD entre
el dpex y la base. Segun experimentos esta diferencia debe encontrarse entre 30 y 50 ms
(Szentadrassy et al. 2005) (Weiss et al. 2007) (Bayer et al. 2016).

EnlaTabla 11y Tabla 12, se muestran los resultados de las simulaciones unicelulares agrupadas
por modelos de simulacién del PA.
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Art.

Valor inicial
del modelo

Weiss et al.

Simulaciones
intermedias

Bayer et al.

Simulaciones
de estudio

Szentadrassy
et al.

Perotti et al.

Tabla 11. Modificaciones realizadas frente a los valores del modelo y resultado del APD90 obtenido en el modelo de
O’Hara et al. (2011).

Gis(mS/uF)

0.0034*1.5

(0.0034*1.5)*2
(0.0034*1.5)*3
(0.0034*1.5)*4
(0.0034*1.5)*5
(0.0034*1.5)*6
(0.0034*1.5)*7
(0.0034*1.5)*8

(0.0034*1.5)*9

(0.0034*1.5)*10

0.0034*1.4

Iks*1.4

0.0034

Iks*1.4

0.0034

Iks*1.4

0.00963

0.0038

0.0012

0.02526

0.0033

0.00023

Gto(mS/pF)

0.02*4

0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4.0
[to*1.56
0.02*4.0
[to*1.56
0.02
[to*1.56
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.02*4
0.017

0.017

Epi/Endo/M

Epi(base)

Epi(apex)
Epi(apex1)
Epi(apex2)
Epi(apex3)
Epi(apex4)
Epi(apex5)
Epi(apex6)
Epi(apex7)
Epi(apex8)

Epi(base)
Epi (apex)

M (base)

M (apex)

Endo (base)
Endo (apex)

Epi (apex)
Epi (base)

M (base)

M (apex)

Endo (apex)

Endo (base)

APD90 (ms)

237.2476

226.9451
218.8466
212.1118
206.3789
201.4072
197.0181
193.0984
189.5538
186.3225
237.2476
234.9862
345.9799
334.3652
291.0694
283.9926
226.7694
239.6566
365.6642
263.5189
291.7474

310.4244
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Art. Gis(nS/pF) Gio(NS/pF) Epi/Endo/M APD90 (ms)

Valor inicial 0.392 0.294 Epi(base) 299.9976
del modelo
Weiss et al. 0.392*2 0.294 Epi(apex2) 253.2188
Simulaciones 0.392*3 0.294 Epi(apex3) 227.0071
intermedias
0.392*4 0.294 Epi(apex4) 209.3057
Bayer et al. 0.392*5 0.294 Epi(apex5) 196.1505
0.392*%6 0.294 Epi(apex6) 185.8204
Simulaciones " .
de estudio 0.392*7 0.294 Epi(apex7) 177.3926
0.392*8 0.294 Epi(apex8) 170.3136
0.392*9 0.294 Epi(apex9) 164.2467
0.392*10 0.294 Epi(apex10) 158.9539
0.392 0.294 Epi(base) 299.9976
lks*1.4 [to*1.56 Epi (apex) 276.8657
Szentadrassy
et al. 0.098 0.294 M (base) 340.123
lks*1.4 [to*1.56 M (apex) 318.236
0.392 0.073 Endo (base) 298.3128
lks*1.4 [to*1.56 Endo (apex) 276.0132
0.392*1.897 0.294 Epi (apex) 256.7235
0.392*1.002 0.294 Epi (base) 299.8677
*
Perotti et al. 0.098*0.743 0.294 M (base) 414.6285
0.098*0.3535 0.294 M (apex) 447.2761
0.392*0.981 0.073*0.8545 Endo (apex) 299.1491
0.392*0.4978 0.073*0.8545 Endo (base) 347.0965

Tabla 12. Modificaciones realizadas frente a los valores del modelo y resultado del APD90 obtenido en el modelo de
ten Tusscher et al. (2004).
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En el modelo O’Hara et al. (2011) las simulaciones que se encuentran dentro del rango son la
modificacion de Gy por 5, y la modificacion al mismo tiempo de ls e lto.

Por otra parte, en el modelo de ten Tusscher et al. (2004) se observa, atendiendo al rango, que
una de las simulaciones dptimas es aquella donde el valor de la G es multiplicado por 2.

Estas simulaciones anteriores, asi como las intermedias recogidas en Tabla 12 se realizaran para
los modelos 3D.

No todas las simulaciones escogidas cumplen el rango para cada modelo de simulaciéon PA. Como
ya hemos vistos algunas son éptimas el modelo O’Hara et al. (2011) pero para ten Tusscher et
al. (2004) y viceversa. Se ha decido realizar todas las seleccionadas para ambos modelos ya que
en los modelos 3D (prisma rectangular y ventriculo anatémicamente realista) también entran
en juego otros factores como la relacidn entre elementos y la propagacion eléctrica.
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4.2, Simulaciones modelo de prisma rectangular

En este apartado expondremos los resultados de las simulaciones del modelo del prisma
rectancuglar en las dos configuraciones, con los dos modelos de simulaciéon del PA y con los
distintos cambios realizados en las corrientes I e I, segun la bibliografia.

4.2.1. Efecto de modificar la corriente de Ixs aumentando Gks

Comparamos los distintos resultados obtenidos con ambos modelos de simulacién del PA 'y en
ambas configuraciones.

Para ello se realiza una tabla resumen para cada uno de los cambios de Gy donde extraemos los
valores del APD en distintos puntos de la tira, comparando los valores obtenidos del mismo tipo
celular en las zonas del dapex y de la base.

Después realizaremos un analisis de los resultados obtenidos y una comparaciéon con los
obtenidos en la bibliografia.

Modelo Configuracion Tipo de APD90 APD90 APD90 APD90 Dif.

ENDO% M% célula basal basal en apex en base APD90
(1) (] e
EPI% enapex (ms) (ms) (ms)
(ms) base
(ms)
ENDO 303 303 291 303 12
0, 0, (o)
36% 28% 36% M 300 300 284 296 12
O’Hara et
al. EPI 241 241 227 239 12
ENDO 322 321 304 320 16
o) o) (o)
17% 42% 41% M 295 299 285 302 17
EPI 234 237 222 232 10
ENDO 304 304 260 300 40
0, 0, 0,
36% 28% 36% M 340 340 300 336 36
ten
Tusscher EPI 299 299 256 295 40
et al.
ENDO 318 320 273 315 42
0, 0, 0,
17% 42% 41% M 355 355 317 350 33
EPI 297 299 256 294 38

Tabla 13. Tabla resumen de los resultados extraidos tras los cambios de Gys*2, en ambos modelos con ambas
configuraciones.
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BASE

70e+02
0

APEX

Figura 15. Representacion de los gradientes de APD de dpex a base con un gradiente en la Gisde dos. De izquierda a
derecha, empezando por la zona superior se representa ten Tusscher et al. (2004) para la configuracion 36%ENDO
28%M 36%EPI, O'Hara et al. (2011) para la misma configuracion anterior, se continua en la zona de abajo con ten
Tusscher et al. (2004) con la configuracion 17%ENDO 42%M 41%EPI y finalmente con O’Hara et al. (2011) para la
misma configuracion anterior.
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Modelo Configuracion

ENDO% M%
EP1%

36% 28% 36%

O’Hara et
al.
17% 42% 41%
36% 28% 36%
ten
Tusscher
et al.
17% 42% 41%

Tipo
célula

ENDO

EPI

ENDO

EPI

ENDO

EPI
ENDO
M

EPI

de APD90
basal
en apex
(ms)

303
300
241
322
295
234
304
340
299
318
355

297

APD90 APD90

basal
en
base
(ms)
303
300
241
321
299
237
304
340
299
320

355

299

en apex
(ms)

279
275
222
293
281
217
234
279
232
250
287

231

APD90
en base
(ms)

302
298
236
319
305
235
298
333
292
314
347

201

Dif.
APD90
(ms)

23
23
14
26
24
18
54
52
60
64
60

60

Tabla 14. Tabla resumen de los resultados extraidos tras los cambios de Gys*3, en ambos modelos con ambas
configuraciones.
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Figura 16. Representacion de los gradientes de APD de dpex a base con un gradiente en la Gysde tres. De izquierda a
derecha, empezando por la zona superior se representa ten Tusscher et al. (2004) para la configuracion 36%ENDO
28%M 36%EPI, O'Hara et al. (2011) para la misma configuracion anterior, se continua en la zona de abajo con ten
Tusscher et al. (2004) con la configuracion 17%ENDO 42%M 41%EPI y finalmente con O’Hara et al. (2011) para la
misma configuracion anterior.
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Modelo Configuracion Tipo de APD90 APD90 APD90 APD90 Dif.

ENDO% MY% célula bas?l basal en apex en base APD90
EPI% endpex (ms) (ms) (ms)
(ms) base
(ms)
ENDO 303 303 267 300 23
(o) o) (o)
ElF kI M 300 300 268 294 26
O’Hara et
al. EPI 241 241 212 235 23
ENDO 322 321 281 317 36
0, 0, 0,
17% 42% 41% M 295 299 275 304 29
EPI 234 237 210 235 25
ENDO 304 304 216 294 78
0, 0, (o)
S0 dioelens M 340 340 263 329 66
ten
Tusscher EPI 299 299 217 293 76
et al.
ENDO 318 320 229 309 80
o) o) (o)
17% 42% 41% M 355 355 275 345 70
EPI 297 299 215 288 73

Tabla 15. Tabla resumen de los resultados extraidos tras los cambios de Gs*4, en ambos modelos con ambas
configuraciones.
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110e+02

Figura 17. Representacion de los gradientes de APD de dpex a base con un gradiente en la Gysde
cuatro. De izquierda a derecha, empezando por la zona superior se representa ten Tusscher et al.
(2004) para la configuracion 36%ENDO 28%M 36%EPI, O’Hara et al. (2011) para la misma
configuracion anterior, se continua en la zona de abajo con ten Tusscher et al. (2004) con la
configuracion 17%ENDO 42%M 41%EPIy finalmente con O’Hara et al. (2011) para la misma
configuracion anterior.
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Modelo Configuracién

ENDO% M%
EP1%

36% 28% 36%

O’Hara et
al.
17% 42% 41%
36% 28% 36%
Ten
Tusscher
et al.
17% 42% 41%

Tipo
célula

ENDO

EPI

ENDO

EPI

ENDO

EPI
ENDO
M

EPI

de APD90
basal
en apex
(ms)

303
300
241
322
295
234
304
340
299
318
355

297

APD90 APD90

basal
en
base
(ms)
303
300
241
321
299
237
304
340
299
320

355

299

en apex
(ms)

258
261
203
272
262
205
203
247
207
219
255

202

APD90
en base
(ms)

298
295
232
316
295
232
291
326
290
308
336

285

Dif.
APD90
(ms)

40
34
29
44
33
27
88
79
83
89
81

83

Tabla 16. Tabla resumen de los resultados extraidos tras los cambios de Gs*5, en ambos modelos con ambas
configuraciones.
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- 1.990e+02

Figura 18. Representacion de los gradientes de APD de dpex a base con un gradiente en la Gy de cinco. De
izquierda a derecha, empezando por la zona superior se representa ten Tusscher et al. (2004) para la
configuracion 36 %ENDO 28%M 36%EPI, O’Hara et al.( 2011) para la misma configuracion anterior, se

continua en la zona de abajo con ten Tusscher et al. (2004) con la configuracion 17%ENDO 42%M 41%EPIy
finalmente con O’Hara et al. (2011) para la misma configuracién anterior.
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Analizando los resultados obtenidos que se encuentran recogidos en las tablas anteriores
podemos observar que en el estado inicial, donde al modelo no se le ha aplicado ningiin cambio,
los valores entre la zona del dpex y la zona de la base no tienen diferencias apreciables. Esto es
debido a que los modelos de los que partimos, tanto O’Hara et al. (2011) como ten Tusscher et
al. (2004) no recogen la heterogeneidad apex-base que se intenta reflejar en este trabajo.

Una vez aplicado el gradiente correspondiente, en este caso el factor que multiplica a la Gy en
el dpex toma el valor maximo y va decreciendo hasta los nodos de la base donde toma el valor
de 1, podemos observar que el valor del APD cambia.

Por una parte, la Gis no tiene modificacidén en el extremo final de la zona basal debido a que el
factor multiplicativo en este extremo es 1, de ahi que observemos en la tabla que los cambios
de APD son mucho menores entre los valores iniciales del modelo sin ninguna modificacién y los
valores medidos en la base una vez aplicado el gradiente.

Por otra parte, podemos observar que se produce un acortamiento del valor del APD tanto en
la base, aunque a veces sea inapreciable debido a que los valores medidos estan justo en el
extremo de la zona de la base y por tanto no se han producido cambios, como en el apex. Esta
reduccion es ldgica ya que si se aumenta la conductancia de la corriente lxsaumenta el valor de
esta que significa una acumulacidn progresiva de canales idnicos abiertos.

En el modelo de O’Hara et al. (2011) cuando la célula se encuentra a potenciales
hiperpolarizados, en la ecuacién (10) de la lxs predomina la desactivacion de estos canales,
mientras que por otro lado cuando la célula se encuentra a potenciales despolarizados se
produce un aumento de la activacion, esto se encuentra regulado en la ecuacién del modelo
matemadtico mediante dos variables que representan las dos puertas (activacion e inactivacion).
También en este modelo se tiene en cuenta la dependencia de los canales con respecto a la
concentracion intracelular de Ca? (ten Tusscher et al. 2004), afectando a la apertura de los
canales teniendo en cuenta dicha concentracion.

En los resultados obtenidos con el modelo de O’Hara et al. (2011) observamos que no se
producen grandes cambios de la base frente al dpex tras el aumento al doble del valor (primera
tabla) de la corriente de Ii. Esto se debe a que no hay una gran densidad de Iy en este modelo
con respecto a otros, también a que tiene en cuenta mas aspectos como la concentracion
intracelular de Ca*? que reduce el valor de la conductancia siendo un factor divisivo de esta.

Otro aspecto que puede explicar la escasa diferencia de los resultados tras la modificacién son
los experimentos de Jost N et al. (2009) donde se obtiene que en condiciones normales, es decir
en ausencia de estimulacidn, los canales de Iy tienen una pequefia amplitud y una cinética de
desactivacién rapida en los ventriculos humanos que indican que no jugaria un papel
determinante en la variacion de APD. A medida que vamos realizando cambios mas significativos
sobre la lis se va apreciando como la diferenciacién va aumentado entre zonas a valores
experimentales.

Por otra parte, nos encontramos con los valores obtenidos tras la simulacién con el modelo de
ten Tusscher et al. (2004), donde se produce diferencias de APD90 de entre 30 y 40 ms tras
modificar el gradiente de la G al doble (Tabla 13). Cuando aumentamos aun mas el gradiente
en este modelo, los valores de diferencia de APD90 se van saliendo de los rangos
experimentales.
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En modelo de ten Tusscher et al. (2004) tiene una mayor densidad de I frente a otros modelos,
diez veces mayor. Esto es debido a que no se tuvo en cuenta las densidades de corriente
obtenida para ajustar Gy y modelar Iy ya que si se tomaban estos valores, al realizar las
simulaciones se obtenia una diferencia del APD entre las células M y EPI de 10 ms cuando
realmente los valores experimentales (Courtemanche M, Ramirez RJ 1998)(Drouin E et al.1995)
)indican que hay una diferencia de 100 ms. Por tanto, se encontraron con una discrepancia entre
la densidad de corriente medida en los experimentos con pinzas de tensidn y la contribucion de
la corriente de APD. Indicaron que la discrepancia se debia a la sensibilidad de los canales de lys
gue se habia visto afectada por el procedimiento de aislamiento produciendo degradaciones
considerables en los canales.

Teniendo esto en cuenta tomaron los valores que ratificaban la diferencia de 100 ms entre
células M y EPI encontradas experimentalmente(Drouin E et al. 1995).

Al comparar estos resultados de la Tabla 13 con los del articulo vemos que el modelo de ten
Tusscher et al. (2004), que es el modelo que también se emplea en Weiss et al. (2007) obtiene
resultados similares siendo la diferencia del APD de entre 30 a 40 ms.

En este estudios para la simulacién de la heterogeneidad apico-basal se aplicé el doble de valor
en el dpex con respecto a la base de la Gy (Weiss et al. 2007) basandose en la distribucion de los
canales idnicos de lis, es decir, en su densidad de ahi que en el modelo de O’Hara et al. (2011)
los resultados disten en gran medida con respecto a lo obtenido en Weiss et al. (2007)

position | Endo M Epi Epi
base apex
= LV 0.073 | 0.294 | 0.294 | 0.204
(nS/pF) RV 0.073 | 0.258 | 0.258 | 0.258
EKs LV 0.2254 | 0.049 | 0.245 | 0.49
(nS/pF) RV 0.426 | 0.093 | 0.463 | 0.463
kNaCa LV 1.00 1.50 | 1.39 | 139
(pA/pF) RV 1.00 1.00 | 1.00_| 1.00

APD LV 278 317 268 237D

{ms) RV 246 309 241 241

Tabla 17. Tabla valores obtenidos simulaciones en Weiss et al.
(2007).

Como ya hemos indicado, a medida que vamos aumentando los valores de la Iy estd va
afectando al valor del APD y se va dando una mayor diferencia entre los resultados obtenidos
en la zona del dpex con respecto de la base pero en el caso del modelo de ten Tusscher et al.
(2004) los valores de diferencia se salen del rango de los valores experimentales de diferencia
entre el apex y la base.

Por otra parte, cuando la lysva aumentado en el modelo O’Hara et al. (2011), y la diferencia se
hace mds significativa entre las dos zonas los resultados se acercan al rango. Cuando estamos
en las pruebas intermedias, los valores obtenidos de ten Tusscher et al. (2004) se salen del rango
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y los obtenidos en O’Hara et al. (2011) no llegan pero cuando el gradiente toma valores de 5 a

1, los valores obtenidos en la simulacidn con O’Hara et al. (2011) entran en el rango.

Este gradiente se aplicd también en simulaciones realizadas en Bayer et al. (2016), se toma dicho

gradiente para que el valor del APD en el dpex fuese similar a los valores tomados clinicamente

por Bayer et al. (2016). Obteniendo una diferencia dentro del rango y siendo el APD de la base

mayor que en el dpex.

4.2.2. Efectos de modificar las corrientes de Ixs e lto

En primer lugar, expondremos los resultados obtenidos de la simulacién, con ambos modelos

de simulacién del PA y con las distintas configuraciones, en una tabla resumen.

Posteriormente haremos un andlisis de esos resultados y los compararemos con los que han sido

obtenidos en estudios anteriores.

Modelo Configuracion
ENDO% M%
EPI%
36% 28% 36%
O’Hara et
al.
17% 42% 41%
36% 28% 36%
ten
Tusscher
et al.
17% 42% 41%

Tipo
célula

ENDO

EPI

ENDO

EPI

ENDO

EPI
ENDO
M

EPI

de APD90
basal
en apex
(ms)

303
300
241
322
295
234
304
340
299
318
355

297

APD90 APD90

basal
en
base
(ms)
303
300
241
321
299
237
304
340
299
320

355

299

en apex
(ms)

297
290
235
314
299
233
283
320
278
296
332

274

APD90
en base
(ms)

302
297
237
320
310
237
303
336
302
315
350

294

Dif.
APD90
(ms)

11
4

20
16
24
14
18

20

Tabla 18. Tabla resumen de los resultados extraidos tras los cambios en ambos modelos con ambas configuraciones.
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Figura 19. Representacion de los gradientes de APD de dpex a base con un gradiente en la Gysde
1.4 yenla Gy, de 1.56. De izquierda a derecha, empezando por la zona superior se representa (ten
Tusscher et al. 2004) para la configuracion 36 %ENDO 28%M 36%EPI, (O’Hara et al. 2011) para la
misma configuracion anterior, se continua en la zona de abajo con (ten Tusscher et al. 2004) con

la configuracion 17%ENDO 42%M 41%EP!y finalmente con (O’Hara et al. 2011) para la misma

configuracion anterior.
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En esta simulacién se realizaron dos cambios en los distintos modelos, en primero lugar se
multiplicé el valor de la Gis por 1.4, el segundo cambio fue realizar un aumento pero en este
caso de la Gy a 1.56. Estos cambios se realizaron teniendo en cuenta los calculos obtenidos
experimentalmente de diferencia de densidad de estos canales tanto en apex como en base.

El experimento realizado por Szentadrassy et al. (2005), tras realizar pruebas con miocitos de
perroy humano donde la corriente Iy, fue activado por despolarizaciones de 400 ms de duracion
para probar potenciales que van de +15 a +65 mV, obtuvo que los miocitos del dpex una
densidad pico de corriente mayor que los miocitos de la base en cualquier potencial de prueba
estudiado. Por ejemplo, la amplitud de I, fue de 29.6 +/- 5.7 pA/pF en células del dpex frente
al 16.5 +/- 4.4 pA/pF de las células basales. Dando lugar a un incremento del 56%.de una zona
frente a la otra (Szentadrassy et al. 2005).

Lo mismo ocurrio con la corriente de I (5.61 +/- 0.43 versus 2.14 +/- 0.18 pA/pF at +50 mV),
dando lugar a un incremento de apex con respecto a base del 40%.

Analizando los resultados podemos observar que aunque apliguemos esta heterogeneidad en
los modelos no es suficiente para plasmar la heterogeneidad existente. En el caso de I en
O’Hara et al. (2011) hemos visto que el valor viene dado por mas factores, como la dependencia
de la concentracidon de Ca*? intracelular, ademas, la densidad de la corriente de s no es muy
elevada. Como hemos expuesto anteriormente el modelo O’Hara et al. (2011) toma los valores
experimentales de obtencién de densidad de corriente aunque no cumplan con los valores
experimentales sobre la contribucién de la corriente de APD.

Pero en este caso no solo tenemos el valor de la Ixs modificado, sino también la l,. En O’Hara et
al. (2011) el valor de la I+, se establecié de manera que el comportamiento de fase 1 del PA
simulado fuera similar al de los experimentos endocardicos humanos no enfermos. (O’Hara et
al. 2011). La corriente I, viene regulada en parte, por los efectos de la CaMK. Esta relacién viene
dada por los mediciones realizadas por Tessier S et al. (1999) y Wagner S et al. (2009).

La corriente Iy, solo afecta a la fase 1 del PA justo antes de que se produzca la fase de meseta,
es un repolarizacion temprana, donde se produce una bajada del PA, al aumentar en un 0.58 el
valor de Iy, de la dpex frente a la base teniendo en cuenta que depende de otras variables y que
actua en un tramo corto del PA no produce apenas cambio en el APD.

Por tanto al aumentar la lys solo en 0.4 y la Iy, en 0.58 teniendo en cuenta la formulacién dentro
del modelo estamos dando muy poca variaciéon entre una zona y otra a dos corrientes que no
tienen un efecto significativo en el cambio de APD.

Por otra parte, en ten Tusscher et al. (2004), si se aprecian variaciones en el APD aunque no
lleguen a estar dentro del rango experimental pero son mucho mayores que en O’Hara et al.
(2011). Pero al ser una variacidon muy pequefia entre ambas partes no se produce una
diferenciacion significativa, debido a que al Iy, solo actua al inicio del PA y por tanto solo produce
el cambio en ese punto, la lys actta a lo largo del PA pero su incremento al ser del 0.4 del apex
frente a la base tampoco se encuentran grandes diferencias.

Por tanto, se tiene que los datos experimentales en Szentadrassy et al. (2005) muestran que la
diferencia de densidad de I e Iy, entre dpex y base son del 0.4 y del 0.58, respectivamente pero
que no son suficientes para respetar los valores experimentales de contribucién de la corriente
de APD. Esto puede deberse, como se indicaba en ten Tusscher et al. (2004) a que la sensibilidad
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de los canales idnicos se ha visto afectada por el procedimiento de aislamiento para calcular la
densidad.

4.2.3. Cambios de la onda T tras las modificaciones.

En este apartado se va a analizar los diferentes cambios que ha sufrido la onda T del ECG
teniendo en cuenta los cambios que se han realizado en los distintos modelos.

Se mostrard para cada uno de los modelos y configuraciones una representacion del ECG
obtenido de la simulacién del modelo de simulacién del PA sin ningin cambio, frente a los ECG
de las simulaciones con las modificaciones realizadas.

En primer lugar, se han representado los resultados obtenidos tras realizar las simulaciones con
el modelo de O’Hara et al. (2011).

O Hara / 3BENDO28M3GEPI

T T T T T

sin mascara
0.035 Gks*2 L
Gks™3
Gks*4
Gks™5 M
Gks™1.4, Gto™.56
0025 - —

003

0.02 - —

0015

0.01

Potential {mV)

0.005

0.005F

-0.01

-0.015

150 200 250 300 350 400 450 500
Time (ms)

Figura 20. Grdfica comparativa de la onda T obtenida tras la simulacion del modelo O’Hara et al. (2011) sin
modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracion
36%ENDO 28%M 36% EPI.
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O Hara / 3BENDO2BM3BER
T T T T T—
SIn mascara
Gks2
———Gks3
Gks™d
Gks'5
Gks™1.4, Gta™.56

Potential {mV)

| | | | |
500 600 700 800 900 1000

Time (ms)

Figura 21. Grdfica comparativa del pseudo-ECG obtenido tras la simulacion del modelo O’Hara et al. (2011) sin

modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracidn
36%ENDO 28%M 36% EPI.

O Hara / 17ENDO42MA1EPI

T T T T T T—
Sin mascara
Gks2
———Gks3

Gks™d
——Gks5
Gks™1.4, Gta™.56

Potential {mV)

oo I I | | | | | | |
o 100 200 300 400 500 600 700 800 900 1000

Time (ms)

Figura 22. Grdfica comparativa de la onda T obtenida tras la simulacion del modelo O’Hara et al. (2011) sin
modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracion
17%ENDO 42%M 41% EPI.
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O Hara / 17ENDO4ZMA1EPI
T T T T T T T T
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0035~

0.025

0.015
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Figura 23. Grdfica comparativa del pseudo-ECG obtenido tras la simulacion del modelo O’Hara et al. (2011) sin
modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracion
17%ENDO 42%M 41% EPI.

Como podemos observar el cambio se produce sobre todo en la parte final del ECG, en la onda
T, ya que es donde actia mayormente la corriente I puesto que los canales de I son activados
en la fase 4 del potencial de accién, es decir, durante la repolarizacidn que corresponde con la
representacién en el ECG de laonda T.

En los resultados de las simulaciones realizadas se produce un desplazamiento hacia la izquierda
de la onda, es decir, la repolarizacidn tiene una duracién menor y por tanto la onda T se acorta
en el tiempo. A medida que se produce un aumento de i el valor de la onda T en el tiempo es
menor y se produce también una disminucién de su amplitud. Esto es debido a que como hay
un mayor nimero de canales idnicos abiertos la repolarizacién se produce con mayor rapidez y
el potencial no llega a valores tan altos puesto que el intercambio de iones se produce con mayor
rapidez.

En el Unico caso donde no se produce una reduccién del tiempo en la onda T es cuando se realiza
la modificacién de la Iy, junto a la lks. En este caso, la reduccion del potencial es provocada por
la combinacién del aumento de ambas corrientes, aunque no se produzca una reduccién en el
tiempo ya que el aumento en I de dpex frente a base es muy pequefio, si se obtiene la
disminucién del potencial. Cuando aumenta la corriente de |, el “notch” de la fase 1 o fase de
rapida repolarizacién, donde actua la Iy, disminuye ya que la salida de potasio se produce a
mayor velocidad al encontrarse mas canales activos y por tanto los valores del potencial no se
elevan tanto. Por otra parte, el aumento de lis también produce un suavizado en el PA
produciendo la disminucién de este. Por tanto aunque la variacién no es muy significativa si se
produce una disminucién del potencial.

Por otra parte, al comparar ambas configuraciones, vemos que la amplitud de la simulacién con
configuracion de la tira 36%ENDO 28%M 36%EPlI es menor con respecto a la tira con
configuracién 17%ENDO 42%M 41%EPI. Esto sucede ya que en el modelo (O’Hara et al. 2011)
la capa miocardica tiene un mayor APD y durante el PA alcanza niveles mas elevados, por ello la
configuracién con mayor porcentaje de células miocdardicas tiene una mayor amplitud.
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Figura 24. APDs del modelo O’Hara et al. (2011) segtn velocidad.(O’Hara et al. 2011)

En segundo lugar, se han representado los resultados obtenidos tras realizar las simulaciones
con el modelo ten Tusscher et al. (2004).

ten Tusscher / 177ENDO42M41EPI

003

sin mascara
Gks™2

Gks™3

Gks™4

Gks™s

Gks™.4, Gto™.56

Potential (mV)

150 200 250 300 350 400 450
Time {ms)

Figura 25. Grdfica comparativa de la onda T obtenida tras la simulacion del modelo ten Tusscher et al. (2004) sin
modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracion
17%ENDO 42%M 41% EPI.

76



ten Tusscher / 177ENDO42M41EPI
T T T T T T —
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Figura 26. Grdfica comparativa del pseudo-ECG obtenido tras la simulacion del modelo ten Tusscher et al. (2004) sin

modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracion
17%ENDO 42%M 41% EPI.
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Figura 27. Grdfica comparativa del pseudo-ECG obtenido tras la simulacion del modelo ten Tusscher et al. (2004) sin

modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracion
36%ENDO 28%M 36% EPI.



ESTUDIO MEDIANTE SIMULACION DE LAS HETEROGENEIDADES ELECTROFISIOLOGICAS APICO-BASALES EN EL VENTRICULO HUMANO

ten Tusscher / 3BENDO2BM3BER!

T T T T T . = =
sin mascara

Gks™2
Gks™3
Gks™
Gks™s |
Gks™1.4, Gto*1.56

002

0.0

Potential (mV)
o

=1
=)

-0.02

003

150 200 250 300 350 400 450 500 550
Time (ms)

Figura 28. Grdfica comparativa de la onda T obtenida tras la simulacion del modelo ten Tusscher et al. (2004) sin
modificacion frente al mismo modelo con las modificaciones expuestas anteriormente, para la configuracién
36%ENDO 28%M 36% EPI.

Al igual que en el modelo de O’Hara et al. (2011) las modificaciones en el pseudo-ECG se
producen en la onda T, es decir, aquella que representa la repolarizacién en el PA puesto que
los cambios realizados en gran parte afectan sobre todo a esta fase del PA que es donde actua
la lxs, también hay un cambio en la Iy, pero de menor medida.

Observando la Figura 28 se aprecia que a mayor valor de lis se produce un aumento de area
dado por la amplitud de la zona positiva de la onda T frente a la negativa.

Ademas, se observa que el inicio de la onda T, es decir, de la fase de repolarizacién, se produce
antes cuanto mayor es al lys.

La existencia de un area negativa y positiva es debido a que cuando se produce la toma de
medida no se esta realizando el proceso de repolarizacién de forma lineal. Al aumentar la Iy la
repolarizacion se produce de forma mds temprana y en mayor medida, por tanto la onda T se
inicia antes en el tiempo teniendo una mayor area positiva. Sin embargo, el peso al calcular el
area delaonda T es mayor a medida que la Ixs aumenta. Esto indica que aunque la repolarizacion
se inicie antes en algunas zonas, de forma total en el modelo finaliza practicamente igual que
sin realizarse cambios.

Esta duracién viene dada porque los cambios se realizan solo en la parte del apex,
encontrandose la base sin modificar. Debido a la influencia de la corriente lxs en este modelo
frente a otros se observa que la onda T se inicializa antes por el aumento en la apertura de
canales en el dpex pero finaliza practicamente a la vez que el modelo sin modificar porque las
modificaciones no se realizan en todo el modelo.

Con respecto al cambio de I, apenas es apreciable puesto que esta corriente afecta en la fase 1
del PA, no reflejandose por tanto en laonda T.
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4.3. Simulaciones del modelo ventricular anatdmicamente realista

En este apartado expondremos el resultado obtenido tras realizar la simulaciéon con el modelo
del ventriculo anatémicamente realista.

En primer lugar se realiza una comparacion de los resultados obtenidos de la simulacion del
modelo sin ningln cambio frente a los resultados obtenidos tras multiplicar la Gg*2.
Posteriormente estos resultados obtenidos tras el cambio se comparan con los valores recogidos
en una tabla que estipulan los valores rango de un ECG normal.

Wou et al. (2003) realzaron mediciones estandar de ECG estandar simultaneos de 12 derivaciones
a 5360 sujetos aparentemente sanos (3614 hombres y 1.746 mujeres, de edades comprendidas
entre los 18 y los 84 afios). Se obtuvieron mediante un grabador digital y se procesaron con un
programa informatico. Se calcularon las medianas, los limites inferiores (22 percentil) y los
limites superiores (982 percentil) de los resultados obtenidos.

Con estos valores analizaron el comportamiento normal del ECG, obteniendo que el ECG de un
paciente sano debe tener un intervalo QRS con un valor igual a menor a 120 ms.

Por otra parte recogieron los intervalos de amplitud de cada derivacién de cada onda en la Tabla
19.

Lead Sex 18-29 Years 30-39 Years 4049 Years 30-59 Years =60 Years
I Male 0.23 (0.10, 0.43) 0.23 (0.08, 0.46) 0.22 (0.08, 0.42) 0.20 (0.06, 0.41) 0.16 (0,05, 0.37)
Female 0.19 (0.09, 0.35) 0.18 (0.07, 0.34) 0.20 (0.09, 0.36) 0.1% (0.06, 0.34) 0.17 (0,05, 0.36)
I Male 0.36 (0.14, 0.63) 0.33 (0.13, 057 0.29 (0.11, 0.34) 0.26 (0.09, 0.47) 0.26 (0,08, 0.48)
Female 0.26 (0.10, 0.50) 0.24 (0.08, 0.46) 0.25 (0.09, 0.44) 0.22 (0.07, 0.45) 0.23 (0,07, 0.42)
m Male 0.16 (0.04, 0.44) 0.15 (0.03, 0.38) 0.12 (0.03, 0.36) 0.11 (0.03, 0.33) 0.12 (0,03, 0.35)
Female 0.10 (0.03, 0.28) 0.10 (0.03, 0.24) 0.09 (0.02, 0.25 0.08 (0.02, 0.25) 0.10(0.04, 0.29)
avR Male - - - 0.03 (0.03, 0.07) 0.02 (0,02, 0.07)
n=3 n=16
Female - - 0.03 (0.02, 0.06) 0.03 (0,02, 0.10)
n=2 n=8 n=6
avL Male 0.10 (0.02, 0.28) 0.11 (0.02, 0.30) 0.10 (0.02, 0.26) 0.09 (0.02, 0.28) 0.08 (0.02,0.23)
Female 0.08 (0.03,0.19) 0.08 (0.02, 0.20) 0.10 (0.03, 0.24) 0.09 (0.03,0.23) 0.08 (0,02, 0.24)
avF Male 0.25 (0.06, 0.52) 0.22 (0.06, 0.43) 0.18 (0.03, 0.43) 0.17 (0.03, 0.40) 0.18 (0,05, 0.40)
Female 0.17 (0.03, 0.37) 0.16 (0.05, 0.34) 0.15 (0.05, 0.33) 0.14 (0.05, 0.33) 0.16 (0,04, 0.35)
v, Male 0.25 (0.03, 0.75) 0.25 (0.04, 0.68) 0.22 (0.04, 0.65) 0.20 (0.04, 0.39) 0.15 (0,03, 0.50)
Female 0.08 (0.02, 0.28) 0.09 (0.02, 0.32) 0.07 (0.02, 0.30) 0.08 (0.02, 0.26) 0.08 (0,02, 0.30)
v, Male 0.89 (0.34, 1.58) 0.85(0.32,1.42) 0.80 (0.27, 1.39) 0.71(0.22,1.19) 0.55(0.14,1.12)
Female 0.39(0.10, 0.84) 0.39 (0.09, 0.79) 0.35 (008, 0.77 0.34 (0.08, 0.83) 0.32 (004, 0.72)
v, Male 0.94 (0.43, 1.66) 0.91 (034, 133) 0.84 (0.28, 1.49) 0.73 (0.24, 1.25) 0.60(0.16,1.27)
Female 0.48 (0.14, 0.94) 0.49 (0.12, 0.91) 0.43 (0.10, 0.88) 0.3% (0.07, 0.96) 0.35 (0,06, 0.82)
v, Male 0.79 (0.32, 1.46) 0.72 (024, 1.31) 0.66 (0.19, 1.26) 0.37 (0.15,1.13) 0.30(0.12,1.20)
Female 0.44 (0.13, 0.80) 044 (011, 0.84) 0.39 (0.12, 0.83) 0.35 (0.06, 0.84) 0.31 (0,05, 0.74)
W, Male 0.55 (0.22, 0.99) 048 (0.17, 0.93) 0.45 (0.13, 0.89) 0.41 (0.09, 0.82) 0.37 (0.08, 0.83)
Female 0.37 (0.13, 0.64) 0.35 (0.14, 0.63) 0.33 (0.14, 0.66) 0.31 (0.06, 0.67) 0.28 (0.08, 0.61)
A Male 0.38 (0.16, 0.70) 0.34 (0.13, 0.68) 0.32 (0.11, 0.63) 0.30 (0.09, 0.38) 0.28 (0,07, 0.39)
Female 0.28 (0.12, 0.51) 0.26 (0.11, 0.50) 0.27 (0.12, 0.30) 0.25 (0.07, 0.30) 0.24 (0,07, 0.45)

Tabla 19. Tabla de los valores medios y rangos de la onda T tras medir un gran numero de ECG(Wu et al. 2003).
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Los resultados obtenidos tras realizar las simulaciones son los expuestos a continuacion, en
primer lugar se representan los valores obtenidos con el modelo de ten Tusscher et al. (2004) y
después se exponen los obtenidos con O’Hara et al. (2011).
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Figura 29. Representacion psuedo-ECG de las derivaciones obtenidas de las medidas del modelo del ventriculo
anatdomicamente realista. (ten Tusscher et al. 2004)
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Figura 30. Modelo del ventriculo anatémicamente realista con un gradiente de 2 aplicado a la Gs.
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En el modelo de ten Tusscher et al. (2004) se observa que se produce una modificacién en la
onda T del ECG, como se ha indicado en ocasiones anteriores, la Iy, corriente modificada, actua
en la repolarizacién, es decir, en la ultima fase del PAy la onda T es la representacién de dicho
proceso.

Como se observa, se producen un acortamiento de laonda T en V1, V2,V3y V4. En el resto, es
decir, en V5 y V6 el tiempo de duracidn de la onda es similar al modelo antes de producirse
ningun cambio, pero sin embargo si se produce un aumento en la amplitud de todas las medidas
de las derivadas, es decir, el potencial de accién aumenta debido a que se acorta la duracion de
aonda T o a que se produce antes.

Comparando las amplitudes obtenidas con las reflejadas en la tabla de la Tabla 19 vemos que
cuando se produce el aumento de la s y existe un gradiente apico-basal, las amplitudes se
acercan mas a los rangos que podemos observar en Tabla 19..

Sobre todo las mejoras se aprecian en V5 y V6, que miden la actividad cardiaca del ventriculo
izquierdo, donde la onda T pasa de ser negativa o no existir a entrar dentro del rango.

Los resultados obtenidos con el modelo O’Hara et al. (2011) se exponen a continuacion.

—— O Hara vi V2 V3
Gkes | 02 06 08
0.1 0.4 04
= 0 == 02 = 02
£ £ E
=041 = =0
) S =
502 5§02 502
S] <] ]
a 03 a 04 a 04
0.4 06 08
05 08 08
0 100 200 300 400 500 600 0 100 200 300 400 500 60O 0 100 200 300 400 500 600
Time (ms) Time {ms) Time (ms)
V4 V5 VB
04 06 08
03 05
08
% 02 gE‘ L %
= 01 = o3 = 04
S S o
g0 g 02 3 02
5 <] 5
a .01 a o1 o
0
02 0
03 0.1 0.2
0 100 200 300 400 500 600 0 100 200 300 400 500 60O 0 100 200 300 400 500 600
Time (ms) Time {ms) Time (ms)

Figura 31. Representacion psuedo-ECG de las derivaciones obtenidas de las medidas del modelo del ventriculo
anatomicamente realista.( O’Hara et al. 2011)
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Figura 32. Modelo del ventriculo anatomicamente realista con un gradiente de 5 aplicado a la Ggs.

En el modelo de O’Hara et al. (2011) se observa que se produce una modificacién enlaonda T
del ECG tal y como se produce en el modelo de ten Tusscher et al. (2004), esto se debe a que la
corriente modificada (lxs) actia en la repolarizacion durante el PA y esté se manifiesta en el ECG
enlaondaT.

En este caso se observa que se produce un acortamiento de la onda T en todas las derivaciones,
ademas la onda T aumenta su amplitud. En la V1, toma valor negativo pero estd dentro del
rango de valores que toma la onda en esa derivacion.

Se realiza, al igual que con los resultados anteriores, una comparaciéon de las amplitudes
obtenidas con los recogidos en la Tabla 19. Vemos que cuando se produce el aumento de la Iy y
existe un gradiente apico-basal, las amplitudes se acercan mas a los rangos que podemos
observar en la Tabla 19.

Sobre todo las mejoras se aprecian en V5 y V6, que miden la actividad cardiaca del ventriculo
izquierdo, donde la onda T pasa de ser negativa o no existir a entrar dentro del rango. Aunque
también se producen grande cambios en el resto de derivaciones como en la V4 que se
encuentra en un punto medio.

Cabe destacar que en el modelo de O’Hara et al. (2011) la Ixs no influye en gran medida en el
APD, de hecho para que el valor de las diferencias de APD entrase en el rango experimental se
tuvo que aumentar el gradiente a 5 frente al valor de 2 en ten Tusscher et al. (2004) obteniendo
como resultados valores limites dentro del rango.

Sin embargo, aunque en el APD no se den cambios muy significativos, estos cambios si que se
ven reflejados en la onda Ty hace que esta se modifique produciendo cambios en su morfologia

82



que la acercan a los valores da una onda T de un ECG normal real. Por tanto cambios leves en el
APD se ven reflejados en la onda T del ECG con el modelo O’Hara et al. (2011).

5. CONCLUSIONES Y LINEAS FUTURAS

El principal objetivo de este trabajo fin de master era introducir la heterogeneidad apico-basal
electrofisioldgica en modelos computacionales cardiacos para reproducir una morfologia
realista

La primera conclusidon del presente trabajo es que al modificar la densidad de canales
relacionados con las heterogeneidades apico-basales en los modelos de ten Tusscher et al.
(2004) y O’Hara et al. (2011) se observa que los comportamientos son diferentes frente a los
mismo cambios. Aumentar la corriente de ls en ten Tusscher et al.(2004) produce mayores
cambios de APD frente al modelo de O’Hara et al. (2011) debido a que este ultimo tiene una
menor densidad de corriente lis por tanto afecta mucho menos. Para que se puedan obtener
valores experimentalmente validos de diferencia de APD entre la zona del dpex y la zona de la
base, el gradiente en el modelo de O’Hara et al. (2011) debe tener un valorde 5 a 1, sin embargo
en ten Tusscher et al.(2004) simplemente ha de tener un valor de gradiente de 2 a 1. Por otra
parte, la |, tiene un comportamiento similar en ambos. Por tanto, dependiendo del modelo y
de las corrientes modificadas la influencia en el APD y por tanto de forma final en la morfologia
de la onda T va a variar siendo mas o menos influyentes los cambios. Sin embargo, aunque el
cambio sea menos influyente y se note menos en los resultados, éstos tienen la misma
tendencia.

En segundo lugar, se han llevado a cabo simulaciones con distintas configuraciones en cuanto a
su composicion celular. Estas configuraciones han provocado cambios en los resultados finales
y por tanto la composicidn celular es influyente. Dependiendo del grosor de las capas de células
epicardicas, midmiocardicas y endocardicas la modificacion del gradiente de APD en estas zonas
es mayor o menor y por tanto se ve reflejado en la morfologia de la onda T del ECG.

Aungue el cambio no sélo se ha realizado en la corriente i, si es el que mas se ha manifestado.
Cuando se realiza la simulacién con el cambio en |i, la modificacion de la onda T con respecto al
modelo de simulaicdn original es poco apreciable. Esto es debido a que la corriente |, afecta a
la fase 1 del PA y por tanto no modifica la onda T.

Por tanto, para cambios en la fase de repolarizacion del PA se producen cambiosenlaondaT; a
medida que se introduce un gradiente diferencial entre la zona del dpex y la zona de la base los
valores del APD disminuyen en la zona de aumento de la corriente saliente y se mantienen en
aquellas donde no se producen cambios. Cuando se introduce esta diferencia, se observa que la
onda T del ECG medido en las simulaciones en 3D se asemjan mas a los valores tomados de
amplitud de una onda T de un ECG normal.

Tenemos que las configuraciones de Gyspor 5 en el modelo de O’Hara et al. (2011) y Gy por 2 en
ten Tusscher et al.(2004) son las que aumentan la semejanza de la onda T simulada con una
onda T normal real en sus valores de amplitud, tiempo de duracién y morfologia.

Como conclusidn final obtenemos que al incluir la heterogeneidad apico-basal, la morfologia de
la onda T varia haciendose mas positiva y acercdndose a los valores de rango de una onda T de
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un ECG normal. Como lineas futuras se pretende seguir con el estudio comparativo de cambios
de gradiente, que reflejen la heterogeneidad apico-basal, en las distintas corrientes que acttan
en la fase repolarizacion del PA o aquellas que reducen el APD que puede dar lugar a un cambio
enlaondaT.
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1. OBIJETIVO

El principal objetivo que se pretende cubrir al realizar un presupuesto econémico es
calcular el coste que ha supuesto el desarrollo del trabajo fin de master.

Con la elaboracidn del presupuesto se pretende visibilizar el valor econémico de los
elementos tanto software como hardware, asi como la mano de obra constituida por el
autor del proyecto, el tutor y el co-tutor que han dedicado su tiempo a dar soporte,
guiar y aconsejar en todas las fases del trabajo.

En el siguiente apartado se expondra en primer lugar la estimacién inicial que se realizé
cuando se obtuvo el proyecto fin de master y se definieron los objetivos a alcanzar.

En segundo lugar, se expone el presupuesto final empleado para la realizaciéon del
proyecto una vez finalizado.
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2. PRESUPUESTO ESTIMADO

Al inicio del trabajo fin de master se realizd una estimacidn del coste inicial que se expone a
continuacién, se incluye tanto el personal que participa en la realizacién como el software y
hardware empleado.

2.1. Coste del personal

En este apartado se incluyen la remuneracién al personal participante del proyecto estimado en
un inicio. Los costes se han definido teniendo en cuenta lo expuesto en los estatutos. Las horas
de trabajo para cada participante se establecen segun lo indicado en el plan de estudios del
Master de Ingenieria Biomédica que define los créditos del trabajo fin de mdéster (20 ects). El
numero de horas empleados por cada participante pueden variar a lo largo de la elaboracion del
proyecto segun las necesidades de este.

Los participantes del proyecto son:
- Autora del trabajo fin de master: D2 Laura Gonzalez Doblado, Ingeniera Biomédica.
- Tutora del trabajo fin de master: D2 Beatriz Ana Trénor Gomis, Ingeniera Industrial.

- Co-tutor del trabajo fin de master: D. Juan Francisco Gémez Garcia, Ingeniero electrdnico.

Personal Coste (€/h) Tiempo total (h) Coste total (h)
Ingeniera biomédica 40€/h 500 20.000
Ingeniera industrial = 40€/h 30 1.200
Ingeniero 40€/h 30 1.200

electrénico

Tabla 20. Coste del personal en el presupuesto estimado

Las tareas realizadas por los participantes del proyecto son las expuestas a continuacion.

D2 Laura Gonzalez Doblado como Ingeniera Biomédica realiza el proceso de investigacion,
comparando resultados y tomando los valores que se ajusten mejor a lo necesario para el
proyecto. Lanzamiento de simulaciones y generacidn de ficheros para poder aplicar los cambios
al modelo. Andlisis de los resultados obtenidos y conclusiones.

D2. Beatriz Ana Trénor Gomis como tutora del proyecto fin de master supervisa el desarrollo del
proyecto y de la resolucién de dudas y cuestiones. Siendo clave en la planificacién del proyecto
y el seguimiento del mismo.

Por ultimo, D. Juan Francisco Gomez Garcia ejerciendo como cotutor del proyecto ha
complementado la ayuda y el soporte de la tutora resolviendo las consultas necesarias y la
supervisiéon de procedimientos y resultados. También ha permitido el acceso a los modelos de
simulacidn y la preparacién del entorno.

Por tanto el coste total del personal es de 22.400 €.
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2.2. Coste del hardware

En este apartado se expone la estimacidn de los costos del hardware utilizados en el desarrollo
del trabajo fin de master.

Material Precio (€) Cantidad Tiempo de uso Coste (€)
(meses)

Ordenador 1.300 € 1 72 162 €

portatil

Cluster 200.000 €/u 2 9 66.666€

Tabla 21. Coste del hardware utilizado en el proyecto

El coste total del hardware es: 66.828 €.

2.3. Coste del software

En este apartado se expone la estimaciéon de los costes del software utilizado en el desarrollo
del trabajo fin de master.

Material Precio (€) Tiempo de Tiempo de uso Coste (€)
amortizacién (meses)

Licencia de 0 (Licencia UPV) 3 afios 9 0€

MATLAB R2013b

Licencia Office 0 (Licencia UPV) 2 afios 9 0€

365

Paraview Software libre - 9 0€

ELVIRA - - 9 0€

Tabla 22. Coste del software utilizado en el proyecto

En este caso, el apartado software toma el coste total de 0 € gracias a que la universidad pone
al alcance de los alumnos los distintos programas necesarios para programar el trabajo fin de
master.

En caso de que la universidad no pusiese al alcance del alumno dichas herramientas a coste 0 €,
el precio ascenderia a unos 900 € aproximadamente.

2.4. Coste total

El coste total estimado, teniendo en cuenta los tres aspectos anteriores (personal, hardware y
software) ascienda a 89.228 €.
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3. PRESUPUESTO FINAL

Una vez finalizado el trabajo fin de master, se reviso el presupuesto estimado realizado al inicio
del mismo. Este presupuesto inicial se ha tenido que reajustar teniendo en cuenta las horas que
en un principio se tenian prevista frente a las horas necesitada para las simulaciones.

Teniendo en cuenta, que las Unicas modificaciones con respecto al presupuesto estimado vienen
dados en la tabla de coste del personal, se realizan los cambios en esta y se reajusta el coste
total.

Personal Coste (€/h) Tiempo total (h) Coste total (h)
Ingeniera biomédica 40€/h 530 21.200
Ingeniera industrial = 40€/h 30 1.200
Ingeniero 40€/h 30 1.200

electrénico

Tabla 23. Coste del personal en el presupuesto final

Una vez aplicado el cambio, el presupuesto total es 90.428 €.
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